Universidade Federal de Goias
Instituto de Fisica

Programa de pos-graduacdo em Fisica

Hipertermia magnética in vivo com nanoparticulas de MnFe,O,4 no

tratamento de tumores solidos e subcutaneos de Sarcoma 180

Harley Fernandes Rodrigues

Goiania
2017



“
| L
Se UFG

sistema de hiblintresas ufg

-

TERMO DE CIENCI!-\ E DE AU'I"\ORIZACIT\O PARA DISPONIBILIZAR AS TESES E
DISSERTACOES ELETRONICAS NA BIBLIOTECA DIGITAL DA UFG

Na qualidade de titular dos direitos de autor, autorizo a Universidade Federal de Goias
(UFG) a disponibilizar, gratuitamente, por meio da Biblioteca Digital de Teses e Dissertagbes
(BDTD/UFG), regulamentada pela Resolugao CEPEC n° 832/2007, sem ressarcimento dos direi-
tos autorais, de acordo com a Lei n® 9610/98, o documento conforme permissbdes assinaladas
abaixo, para fins de leitura, impressado e/ou download, a titulo de divulgacdo da produgdo cien-
tifica brasileira, a partir desta data.

1. Identificacao do material bibliografico: [ ] Dissertacao [ x ] Tese

2. Identificagdo da Tese ou Dissertagao

Nome completo do autor: Harley Fernandes Rodrigues

Titulo do trabalho: Hipertermia magnética in vivo com nanoparticulas de MnFez204 no tratamen-
to de tumores soélidos e subcuténeos de Sarcoma 180

3. Informacgoes de acesso ao documento:

Concorda com a liberagdo total do documento [ x ] SIM [ ] NAO!

Havendo concordancia com a disponibilizagdo eletronica, torna-se imprescindivel o en-
vio do(s) arquivo(s) em formato digital PDF da tese ou dissertagao.

ssmatura do (a) autor (a) 2

///@Lél ijﬂczw /Tj@@éj Data: Q(?/ 0\3/ LoelF

! Neste caso o documento serd embargado por até um ano a partir da data de defesa. A extensdo deste prazo suscita
justificativa junto & coordenagéo do curso. Os dados do documento néo serdo disponibilizados durante o periodo de
embargo.

2A assinatura deve ser escaneada.



Universidade Federal de Goias
Instituto de Fisica

Programa de pos-graduacdo em Fisica

Hipertermia magnética in vivo com nanoparticulas de MnFe,O,4 no

tratamento de tumores solidos e subcutaneos de Sarcoma 180

Harley Fernandes Rodrigues

Tese apresentada no Instituto de Fisica da Universidade Federal
de Goias, como parte dos requisitos para a obtencédo do titulo de
doutor em fisica.

Area de concentracéo: fisica experimental e aplicada.
Orientador: Prof. Dr. Andris Figueiroa Bakuzis

Coorientadora: Prof®. Dra. Elisangela de Paula Silveira Lacerda

Goiania
2017



Ficha de identificacéo da obra elaborada pelo autor, através do
Programa de Geracdo Automatica do Sistema de Bibliotecas da UFG.

RODRIGUES, HARLEY FERNANDES

Hipertermia magnética in vivo com nanoparticulas de MnFe204 no
tratamento de tumores sélidos e subcutaneos de Sarcoma 180
[manuscrito] / HARLEY FERNANDES RODRIGUES. - 2017.

XIl, 279 f.: il

Orientador: Prof. Dr. Andris Figueiroa Bakuzis; co-orientadora Dra.
Elisdngela de Paula Silveira Lacerda.

Tese (Doutorado) - Universidade Federal de Goias, Instituto de
Fisica (IF), Programa de Pés-Graduacédo em Fisica, Goiania, 2017.

Bibliografia. Apéndice.

Inclui siglas, fotografias, abreviaturas, simbolos, gréfico, tabelas,
algoritmos.

1. Hipertermia magnética. 2. Nanoparticulas magnéticas. 3.

Sarcoma 180. 4. Termografia por infravermelho. 5. Dose térmica. I.
Figueiroa Bakuzis, Andris, orient. II. Titulo.

CDuU 53




Universidade ;eeral de Goias
Instituto de Fisica
Programa de Pés-Graduagao em Fisica

Ata N2 29 de defesa de tese de
Harley Fernandes Rodrigues para
obtencdo do titulo de Doutor em
Fisica.

Aos 19 dias do més de abril de 2017, as 08h45min, no Anfiteatro Il do Instituto de Fisica da UFG,
reuniu-se a Banca Examinadora indicada pela Coordenadoria do Programa de Pés-Graduacgao,
aprovada pelo Conselho Diretor e designada pela Diretoria do Instituto de Fisica da Universidade
Federal de Goias, composta pelo Prof. Dr. Andris Figueiroa Bakuzis (orientador e presidente da
Banca — IF/UFG), Prof. Dr. Carlos Jacinto da Silva (IF/UFAL), Prof. Dr. Rui Manuel Vieira Reis
(CPOM), Prof. Dr. Renato Borges Pontes (IF/UFG) e Prof. Dr. Fernando Pelegrini (IF/UFG) para
julgar a tese de doutorado de Harley Fernandes Rodrigues, intitulada: “Hipertermia magnética
in vivo com nanoparticulas de MnFe;0, no tratamento de tumores sélidos e subcutaneos de
Sarcoma 180". O Presidente abriu os trabalhos agradecendo a presenca dos membros da Banca
Examinadora e concedeu a palavra a Harley Fernandes Rodrigues, que expds detalhadamente
seu trabalho. Em seguida, os membros da Banca fizeram suas consideracées e procederam a
arguicdo do candidato. Concluida essa etapa, a Banca, em sessdo fechada, deu prosseguimento
ao julgamento do trabalho, atribuindo os seguintes conceitos:

Prof. Dr. Andris Figueiroa Bakuzis (orientador) /f Pagv A p{)
Prof. Dr. Carlos Jacinto da Silva (IF/UFAL) fﬂ prroUADO
Prof. Dr. Rui Manuel Vieira Reis (CPOM) ALbouADD
Prof. Dr. Renato Borges Pontes (IF/UFG) IA PRo vAPO
Prof. Dr. Fernando Pelegrini (IF/UFG) Y AN R

Novamente em sessdo aberta, o presidente da Banca anunciou o resultado final do julgamento,
declarando o candidato Harley Fernandes Rodrigues ﬁﬁww}m pela Banca
Examinadora. Nada mais havendo a tratar, a sess&o foi encerrada e lavrou-se a presente ata que
segue assinada pelos membros da Banca Examinadora.

Goiénia, 19 de abril de 2017.

A ~ S
’/’ &y AL // o

C/Prof. Dr.‘/ﬁ(ndris F.’Ba zis

\

//A’A///Zn-

r. Catlos J. da Silva Profﬂ? Rui M. y./Réi's
[ i

2 . <
Prof. Dr. ﬁfﬁato B. Pontes Prof. Dr. Fernando Pelegrini




AGRADECIMENTOS

Muito em especial a minha amada esposa, Halynne, por sua dedicagdo irrestrita e
incansavel apoio. Ao longo dos anos da pos-graduacdo de maneira muito pessoal
compartilhou comigo as alegrias, sucessos, frustracdes e desafios desse trabalho. Ela tem sido
a minha maior incentivadora nesse periodo, além disso, sua virtude e trabalho em nossa jovem
familia sdo um forte pilar em nossas vidas. Agradeco a meus amados filhos Heitor e Heloisa,
que ja em sua tenra infancia sdo para mim uma fonte inesgotavel de coragem e perseveranca.
A paternidade tem sido para mim um exercicio continuo da necessidade de viver a altura do

conhecimento que tenho, perante Deus e os homens.

Ao0s meus amados pais, Wanderlei e Maria Fernandes, por todos os anos de cuidado
zeloso, incentivo e fomento em todas as oportunidades de estudo que me trouxeram até o

presente momento.

Ao Prof. Dr. Andris Figueiroa Bakuzis e a Prof®. Dra. Elisangela de Paula Silveira
Lacerda pelos anos de dedicada orientacdo e experiéncias compartilhadas que fortaleceram

sobremaneira meu caréater profissional.

Ao Laboratério de Genética Molecular e Citogenética Humana (ICB/UFG), na pessoa
da bidloga Francyelli Mariana dos S. M. Andrade que, além de responsavel pela manutencao
da linhagem tumoral de Sarcoma 180 estudada nessa tese, preparacdo, cuidado e
monitoramento biolégico dos camundongos utilizados em todos 0s nossos experimentos in
vivo. Participou ativamente da elaboracdo, realizacdo e interpretacdo de todos os ensaios pre-

clinicos reportados nesse projeto de doutorado.

Aos fisicos: Dr. Marcus Carrido dos Santos e Msc. Nicholas Zufelato pela sintese e
ajuda na caracterizagdo das nanoparticulas magnéticas utilizadas nessa tese; ao Dr. Luis Cesar
Branquinho e ao Msc. Gustavo Capistrano P. Leite, colegas no trabalho de hipertermia in vivo
e parceiros de publicacdo; ao Sr. Juracy Leandro dos Santos Junior instrumentador cientifico
responsavel pelo frequente desenvolvimento de solu¢bes em hardware para 0 nosso

laboratorio.

A Rede de Terapias Inovadoras Aplicadas & Nanomedicina (Rede Pro Centro-Oeste)
pela oportunidade de trabalhar nesse projeto de doutorado, as agéncias de fomento que o
patrocinaram (CAPES, CNPq e FAPEG) e, ndo menos importante, ao IF/UFG.



“Aquilo que persistimos em fazer torna-se mais facil de realizar; ndo que a natureza da

tarefa mude, mas a nossa capacidade aumenta.”

Heber J. Grant



RESUMO

Nesta tese foi desenvolvida uma metodologia de monitoramento em tempo real da
hipertermia magnética (HM) in vivo no modelo tumoral murino Sarcoma 180 utilizando a
técnica de termografia por infravermelho. As nanoparticulas magnéticas (NPM) consistiam de
ferritas de Mn capazes de gerar calor em baixa amplitude de campo magnético, na frequéncia
de 300 kHz, dentro do limite de seguranca determinado por Atkinson. Foi demonstrado que o
valor da temperatura superficial aparente medido com a camera de infravermelho subestima o
valor da temperatura real da pele dos camundongos se a objetiva da cdmera ndo formar um
angulo 8 = 0° com a direcdo normal a pele do animal na regido de interesse sobre o tumor,
podendo o erro chegar a mais do que 7,0 °C (para 8 = 60°). Um novo modelo teérico para
estimar o erro na temperatura de superficies curvas foi desenvolvido e se mostrou valido
inclusive para o caso em que a temperatura superficial diverge significativamente da
ambiente. Resultados pré-clinicos do tratamento indicaram uma situacdo de remissao
completa em animal que passou por 150 min. de hipertermia e outros casos com remissao
parcial, sugerindo que analises de resposta bioldgica precisam ser feitas em longo tempo (>
60 dias). Medidas da temperatura intratumoral monitorada por trés termémetros de fibra-
Optica durante o procedimento terapéutico de HM com NPM indicaram uma entrega de calor
ndo homogénea dentro do tumor. Adicionalmente, uma nova metodologia para o célculo da
dose térmica (CEMA43) avaliada na superficie, considerando cada pixel da imagem
termografica como um termémetro na regido do tumor, indicou que o valor de Tio(t) da
temperatura detectada in vivo na superficie da pele sobre tumores subcutaneos pode informar,
com um erro da ordem de 5%, o valor da temperatura média intratumoral durante o

procedimento terapéutico de HM.
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ABSTRACT

In this thesis a methodology of real-time monitoring of magnetic hyperthermia (HM)
in vivo was developed in the murine tumor model Sarcoma 180 using infrared thermography
technique. Magnetic nanoparticles (NPM) consisted of Mn ferrites capable of generating heat
at a low magnetic field amplitude at the 300 kHz frequency within the safety limit determined
by Atkinson. It has been shown that the apparent surface temperature value measured with the
infrared camera underestimates the real skin temperature value of the mice if the camera
objective does not form an angle 8 = 0 ° with the normal direction to the animal's skin in the
region of interest on the tumor, with the error reaching more than 7.0 ° C (for 8 =60 °). A
new theoretical model to estimate the error in the temperature of curved surfaces was
developed and proved valid even in the case where the surface temperature diverges
significantly from the environment. Preclinical treatment results indicated a complete
remission condition in animal that was submitted to 150 min of hyperthermia and other cases
with partial remission, suggesting that biological response analyzes need to be done in a long
time (> 60 days). Measurements of the intratumoral temperature monitored by three fiber-
optic thermometers during the therapeutic procedure of HM with NPM indicated an
inhomogeneous heat delivery within the tumor. Additionally, a new methodology for
calculating the thermal dose (CEM43) evaluated at the surface, considering each pixel of the
thermographic image as a thermometer in the tumor region, indicated that the value T1o(t) of
the temperature detected in vivo at the surface of the skin over subcutaneous tumors can
report, with an error of the order of 5%, the mean intratumoral temperature value during the

therapeutic procedure of HM.
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PREFACIO

A escolha de uma estratégia para o tratamento do cancer (de maneira geral) depende
muito do tipo de tumor, sua localizacdo no corpo do paciente e do estagio de avango da
doenca no momento do diagnostico: a cirurgia continua sendo a modalidade de eleicdo em
pacientes com doenca localizada e condigdes para intervencdo cirdrgica e, também, pode
incluir a utilizacdo de quimioterapia (QT) e/ou radioterapia (RT) (terapéuticas ja bem
estabelecidas na clinica médica) ou ainda o transplante de medula 6ssea (quando algumas

neoplasias afetam as células do sangue) [1].

Entretanto, outros procedimentos vém se estabelecendo cada vez mais como opgdes
para o tratamento de neoplasias malignas, e.g. terapias térmicas que objetivam a realizacdo de
hipertermia em tumores sélidos promovendo a elevacdo da temperatura tumoral na faixa de
43—-49 °C por da ordem de 20—30 min. Ou ainda, o procedimento de ablacdo definido como
aquele onde o aquecimento intratumoral acima de 50 °C é mantido por da ordem de 10-20
min. Ambos os tratamentos podem ser realizados por diferentes técnicas: radiofrequéncia
(RF) [2]-[6]; por microondas (MW — microwave) [5], [7]; por ultrassom focalizado de alta
intensidade (HIFU — high intensity focused ultrasound) [8]; ou ainda a crioablagcdo (com o
resfriamento intratumoral abaixo de — 40 °C e mantido por alguns minutos) [9], [10]. E com o
grande desenvolvimento da nanotecnologia nas ultimas trés décadas por meio de colaboracdes
multidisciplinares [11]-[13], novas propostas de terapias adjuvantes tém sido preconizadas
como opgoes de alta eficiéncia e alta seletividade no tratamento do cancer: e.g. a hipertermia
magnética (HM) utilizando nanoparticulas magnéticas (NPM) para a geracdo localizada de
calor, onde o mecanismo de dissipacdo térmica é atribuido ao fenémeno de histerese dindmica
de sua magnetizacdo (na presenca de um campo magnético alternado) mediada pela relaxacao
de Néel [14]-[17]. Essa € uma técnica com interessantes resultados pré-clinicos [18]-[20] e
clinicos [21]-[23] ja publicados demonstrando seu grande potencial no tratamento de tumores

tanto superficiais, quanto de dificil acesso no corpo do paciente e com geometrias complexas.

Nessa tese de doutorado serdo apresentados os primeiros resultados pré-clinicos
obtidos por nosso grupo de pesquisa em Nanomagnetismo Aplicado a Medicina — baseado
dentro do Instituto de Fisica e, também, no Laboratdrio de Genética Molecular e Citogenética
do Instituto de Ciéncias Bioldgicas, ambos da Universidade Federal de Goias — e numa area

pioneira denominada Nanomedicina Térmica, utilizando a técnica de HM in vivo com NPM
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para o tratamento de tumores murinos ndo metastaticos de Sarcoma 180 (solidos e

subcutaneos) induzidos em camundongos suicos.

O capitulo 1 traz uma revisdo detalhada da literatura, e que objetiva tanto a
apresentacdo de um panorama historico do sucesso na utilizacdo de terapias térmicas para o
tratamento de tumores solidos (em estudos pré-clinicos e clinicos); quanto uma reflexdo sobre
0 estado da arte, i.e. 0s avangos conseguidos principalmente nas Ultimas duas décadas assim
como os problemas ainda em aberto para realizagdo de HT in vivo. Contudo, a producéo dessa
tese resultou num texto muito denso, no que diz respeito ao background tedrico (dada sua
natureza multidisciplinar) exigindo do leitor uma série de conhecimentos basicos. Nesse
sentido além do uso recorrente de notas de rodapé (principalmente explicativas de
conhecimentos préprios da biologia) quando, ao longo do texto, um assunto periférico ou
aprofundamento em determinado conceito/modelo tedrico que, apesar de importante,
desviaria o leitor do foco principal de cada capitulo, também foram incluidas indicacfes que
remetem a apéndices no final da tese. O Apéndice A trata de modelos matematicos para o
calculo da dose térmica intratumoral durante procedimentos de HT (in vitro ou in vivo); o
Apéndice B discute a geracdo de calor com NPM utilizando um campo magnético alternado,
na perspectiva da Teoria de Resposta Linear; e 0 Apéndice C trata da teoria de imagiamento

por infravermelho de superficies reais (absorvedoras de energia).

No capitulo 2 sdo apresentados os materiais utilizados, o modelo tumoral murino, a
montagem experimental para realizacdo de hipertermia in vivo e, também, no inicio dos
capitulos de 3 a 5, antes da apresentacdo e discussao dos resultados experimentais, o leitor
encontrard o detalhamento dos diferentes protocolos experimentais e objetivos pretendidos
com cada sequéncia de medidas realizadas. Os experimentos foram conduzidos injetando
diretamente nos tumores dos animais, minutos antes da realizagcdo de suas hipertermias, dois
tipos de NPM feitas de ferrita de manganés com diferentes camadas de cobertura (uma com
citrato e outra com DMSA), respectivamente, com diametros médios de (12 £ 3) nme (15 *
3) nm. As curvas de magnetizacdo obtidas por magnetometria de amostra vibrante, em
condi¢bes de campo magnético quase estatico (~ 100 Hz), demonstram um comportamento
superparamagnético desses monodominios (com auséncia de campo coercitivo) e valores de
magnetizacdo de saturagdo iguais a 52,2 emu/g (para as NPM de MnFe,O, - Citrato) e 56,2
emu/g (para as NPM de MnFe,0, - DMS). Mas sob a acdo de um campo magnético alternado,
e.g. com intensidade (valor rms) ~ 220 G (17,5 kA/m) e frequéncia de 301 kHz, aplicado in

vivo por durante 30 min de hipertermia, as NPM injetadas sdo capazes de produzir elevado



aquecimento intratumoral nos camundongos, na faixa de 45—50 °C por aproximadamente 25

min.

A termometria da pele na regido do tumor subcutaneo foi feita (em tempo real)
bidimensionalmente por infravermelho e, também, pontualmente com um termdmetro de
fibra-optica (valor controle). Em alguns experimentos especificos (vide capitulo 5), também
foram introduzidos nos tumores até trés termometros de fibra-Optica que reportaram a
temperatura intratumoral nesses camundongos em trés pontos distintos. E como a pele dos
animais sobre o seu tumor sélido e subcutaneo € uma superficie convexa, no capitulo 4
indicaremos como deve ser a utilizacdo de uma camera termogréafica para a deteccdo correta
do aquecimento superficial (devido ao calor gerado pelas NPM injetadas intratumoralmente)
com um erro experimental ~ 0,5 °C, inclusive, apresentando um novo modelo matematico
para estimativa teorica desse erro em funcdo do angulo formado pela direcdo da objetiva da
camera relativamente a direcdo normal a pele dos camundongos na regido imagiada. Isto sera
feito considerando a imprecisdo intrinseca na determinacdo de sua temperatura aparente por
infravermelho, devido a alteracdes no valor da emissividade térmica direcional e espectral da

pele desses animais [24], [25].

Alem disso, utilizando os dados do mapeamento bidimensional por infravermelho,
sera proposta (no capitulo 5) uma nova metodologia para o calculo da dose térmica (CEM43)
avaliada na superficie considerando cada pixel da imagem termografica como um termémetro
na regido do tumor. Nesse contexto, serd demonstrado experimentalmente como a evolucao
(em funcdo do tempo de hipertermia) do valor de temperatura excedido por apenas 10% de
todas as medi¢Oes realizadas, ou seja, o percentil T;,(t) na regido mais aquecida da pele sobre
0 tumor é capaz de estimar de maneira ndo invasiva (com um erro de ~ 5 %) a média da
temperatura intratumoral. Em conclusdo, nossos resultados pré-clinicos apresentardo a
remiss@o tumoral completa (RC) obtida com um camundongo (seguido por mais de 180 dias
depois de submetido a 150 min de HM com NPM) e, também, a diminui¢cdo da taxa de
crescimento tumoral em outros camundongos (resultados de remissdo tumoral parcial (RP)
com recidiva da ordem de 20—50 dias apos o tratamento). Para cada um desses animais as
informagdes conseguidas com a abordagem de mapeamento bidimensional dos valores
superficiais de CEM43 e monitoramento de T;,(t), foram utilizadas na identificacdo e
interpretacdo do efeito cumulativo da entrega de calor (intratumoral) para obtencdo RP ou RC
no tumor de S180, correlacionando alguns de nossos achados com limiares de CEM43 ja
identificados na literatura e associados a esse tipo de dano térmico [26].



Por fim, o Apéndice D apresenta os documentos de aprovacdo da Comissdo de Etica
no Uso de Animais (CEUA) da Universidade Federal de Goids, que autorizaram a realizacéo
de todos os experimentos in vivo desse trabalho de doutorado. E o Apéndice E traz uma

relacdo de artigos publicados decorrentes dos resultados obtidos com essa tese.

Harley Fernandes Rodrigues — Goiania, marco de 2017.
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1 Introducéo

1.1 Introducdo a hipertermia no tratamento de tumores solidos.

A utilizacdo da técnica de hipertermia (HT) para o tratamento de cancer na clinica
médica ja é realidade para algumas modalidades de geracdo localizada de calor: e.g. ablacao
de tumores sélidos por radiofrequéncia (RF) [2]-[6], por microondas (MW — microwave) [5],
[7], a crioablacdo [9], [10], assim como a hipertermia e também ablacdo utilizando o
ultrassom focalizado de alta intensidade (HIFU — high intensity focused ultrasound) [8].

Diferentes regimes de aquecimento podem ser estabelecidos durante o tratamento de
tecidos neoplasicos malignos: e.g. a hipertermia moderada ou branda (com aguecimento
tumoral na faixa de 40—45 °C), a hipertermia em regime quase ablativo (aquecimento tumoral
de 46—49 °C), a ablacdo de tumores (aquecimento maior ou igual a 50°C), ou ainda a
crioablagdo (com o resfriamento intratumoral abaixo de — 40 °C e mantido por alguns
minutos). E de acordo com a literatura, o histérico de exposicdo térmica, ou seja, a
temperatura acessada e o periodo de tempo que ela é mantida (tanto em tecidos saudaveis
quanto em tecidos neoplésicos) determinam o tipo de lesdo térmica (subletal ou letal) e,
consequentemente, o tipo de resposta bioldgica in vivo (e.g. termotolerancia celular induzida
devido a expressdo de proteinas celulares de estresse térmico, morte celular por apoptose,

necrose, remissao tumoral parcial ou completa, aumento da sobrevida média e etc.) [27]-[29].

Essas terapias térmicas para o tratamento do cancer, em sua maioria, tém sua
utilizacdo preconizada como adjuvantes a terapias j& bem estabelecidas como a radioterapia
(RT) e a quimioterapia (QT). Ja no final dos anos 80 e inicio da déecada de 90 resultados in

vitro com modelos tumorais murinos [30], [31] e in vivo (fase Il e I11)* com tumores humanos

L A realizacdo de Estudos Clinicos normalmente envolve um nimero muito grande de pacientes, onde sdo
conduzidas avaliagdes cautelosas por especialistas. Os resultados obtidos séo, entdo, enviados para a reviséo de
outros pesquisadores da &rea, assim como para as autoridades controladoras competentes (para sua devida
aprovacao quando for previsto o seu registro). Os estudos clinicos possuem fases distintas, cada uma visando
responder questdes especificas. Antes de qualquer novo medicamento/terapia/procedimento ser disponibilizado
para estudo em seres humanos é realizado um ensaio de Fase pré-clinica: sdo conduzidos apenas testes em
laboratdrio em culturas de células (in vitro) e em animais (in vivo) e o objetivo principal desta fase € verificar se
a medicacdo/terapia/procedimento tem potencial para tratar determinada doenca no ser humano. Por exemplo, no
desenvolvimento de novas drogas, em média de 5000 substancias testadas cerca de somente 5 sdo aprovadas para



15

(adenocarcinoma e sarcoma de partes moles) [27], comprovaram a eficacia sinérgica da
associacdao RT + HT. E, em 2010, resultados clinicos (fase I11) em pacientes de alto risco com
sarcoma (humano) demonstraram, também, que a associacdo QT + HT foi 16,1% mais
eficiente na reducdo tumoral local e diminuicdo do risco de morte dos pacientes que, apenas,

quando tratados com QT [33].

Isto fica mais evidente em cenarios pouco favoraveis ao sucesso da utilizacao tanto da
RT quanto da QT. Um conhecimento j& bem estabelecido na literatura é que tumores solidos
possuem regifes com muito pouca oxigenacdo, o suficiente para manter as células tumorais
viaveis, mas ndo para torna-las sensiveis a radiacdo ionizante, ou a alguns quimioterapicos
[34]. Vaupel, P. et al. num estudo clinico com n = 16 pacientes (mulheres com idade entre 37
e 81 anos), avaliou a oxigenacéo de tumores de cancer de mama humano. O valor (mediana)
da pressdo parcial de oxigénio (pO,) nas células tumorais foi igual a 30 mmHg enquanto que,
para um outro grupo de n = 15 mulheres saudaveis, o valor obtido foi de 65 mmHg em células
normais. E 6 dos 16 tumores de mama foram classificados como hipoxicos (pO, < 2,5
mmHg) tal que, nessas mulheres, a propor¢do de células hipdxicas correspondia (na média) a
16% do volume tumoral total [35]. Noutro estudo, com tumores sélidos e subcutaneos de

sarcoma murino (apés duas semanas de crescimento e ndo tratados), Van Puttel e Kalman

continuar em desenvolvimento e passam para a fase clinica. Apenas na Fase clinica ocorrem os testes em seres
humanos, sendo composta por outras quatro fases sucessivas:

FASE | - verifica se o tratamento € seguro e se 0s efeitos colaterais sdo suportaveis, ou seja, ndo tém a intencgao
de demonstrar sua eficiéncia comparativamente a terapia padrdo. Também objetiva determinar sua dose e forma
de administracdo; a reacdo do organismo (e.g. toxicidade, biodistribuicdo e farmacocinética). Nesta Fase I, a
medicacdo/terapia/procedimento é testada em pequenos grupos (10-30 pessoas), geralmente, de voluntérios
saudaveis (no caso de doencas menos graves). No caso de doencas mais graves como cancer, seria antiético
testar estes medicamentos em pessoas sadias, por isso testa-se em pacientes com a doenca. De 100 novos
tratamentos testados em Fase | cerca de 70 irdo para a Fase II.

FASE Il — o objetivo é avaliar a eficacia da medicacao/terapia/procedimento, i.e. se ela funciona para tratar
determinada doenca e, também, obter informagdes mais detalhadas sobre a seguranca (e.g. toxicidade). O
nimero de pacientes que participara nessa Fase 11 sera maior do que na Fase | (mas ainda serd menor do que uma
centena). De 70 novos tratamentos testados na Fase 11, cerca de 30 irdo para Fase Ill.

FASE 111 — o novo tratamento é comparado com o tratamento padrdo existente. O ndmero de pacientes testado
aumenta para 100 até 1000. Geralmente, os estudos clinicos de Fase 11l sdo randomizados, isto é, 0s pacientes
sdo divididos em dois grupos: o grupo controle (recebe o tratamento padréo) e o grupo investigacional (recebe a
nova medicacdo/terapia/procedimento). A divisdo entre os grupos é feita sob a forma de um sorteio (aleatéria).
Assim, os pacientes que entram em estudos de Fase Il tém chances iguais de cair em um ou outro grupo de
estudo. Algumas vezes, os estudos de Fase Ill sdo realizados para verificar se a combinacdo de dois
medicamentos/terapias/procedimentos é melhor do que a utilizagdo de um Gnico somente.

FASE IV — o objetivo é confirmar se os resultados obtidos na fase anterior (Fase Ill) sdo aplicaveis em uma
grande parte da populagdo doente. Nesta fase, 0 medicamento/terapia/procedimento ja foi aprovado para ser
comercializado. A vantagem dos estudos de Fase IV é que eles permitem acompanhar os efeitos dos
medicamentos a longo prazo. [32]
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determinaram in vivo que a propor¢éo de células tumorais hipoxicas correspondia em torno de

15% do volume tumoral total de cada animal [36, p. 97].

A presenca de oxigénio molecular (O2) no tecido tumoral durante a radioterapia é
responsavel por tornar permanentes alteracdes na molécula de DNA, provocadas por radicais
livres, que resultam na expresséo final do dano bioldgico causado pela radiacdo ionizante [36,
p. 101]. E celulas hipoxicas sdo conhecidas por ser até trés vezes mais resistentes a radiacdo
do que células ndo-hipdxicas, todavia, ndo ha diferenca no que diz respeito a sensibilizacéo
térmica de ambas as células [37].

Em 1993, Oleson e Dewhirst publicaram resultados clinicos (fase 1) de um estudo
realizado com n = 57 pacientes com cancer de pulmao de células ndo pequenas (non-small
cell lung cancer — NSCLC ou non-adenocarcinoma) cujos volumes eram da ordem de 100
cm® e, também, um segundo grupo com n = 44 pacientes com sarcoma de partes moles (soft
tissue sarcoma — STS) com volumes no intervalo 500 — 800 cm® [27]. Os tumores eram
irradiados 5 dias por semana (doses de 50 Gy) e, isto, combinado com sessfes de 1 hora de
HT (uma ou duas vezes por semana) de 30 — 60 min depois da 5° ou 10° sessdo de
radioterapia. E durante os 60 min de HT a mediana 50% (Tso) da temperatura intratumoral era
mantida igual a 42,5 °C. Os resultados obtidos mostraram que: primeiro, a probabilidade de
remissdo tumoral completa para os adenocarcinomas de células ndo pequenas aumentou de
15% (quando tratados apenas com RT) para 30% em associacdo com HT; segundo, nos
tumores de sarcoma humano, a terapia associada (RT + HT) aumentou de 53% para 78% a
probabilidade de remissdo completa (quando 80% do volume do tumor de sarcoma sdo células
necroticas) [27]. Todos esses resultados in vivo sdo evidéncias de que a HT pode potencializar
os efeitos da RT, e a Tabela 1.1 sumariza um meta estudo realizado por Horsman e Overgaard
mostrando o resultado da associagdo RT + HT em 9 diferentes tipos de tumores humanos
[38].
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Tabela 1.1 — Meta-estudo de ensaios clinicos randomizados in vivo comparando a eficiéncia do tratamento de tumores
solidos (em humanos) por RT versus RT+ HT.

. N° de ensaios N° Resposta ao Odds ratio”
Tipo de tumor o . -
clinicos de pacientes tratamento (95%IC)
RT+HT RT
Mama (em estagio avangado) 2 143 68% 67% 1,06 (0,52-2,14)
Prostata 1 49 81% 79% 1,16 (0,28-4,77)
Carcinossarcoma (tumor mulleriano misto) 3 442 38% 34% 1,24 (0,84-1,82)
Cabeca e pescoco 5 274 51% 33% 2,08 (1,28-3,39)
Reto 2 258 19% 9% 2,27 (1,08-4,76)
Parede toracica 4 276 59% 38% 2,37 (1,46-3,86)
Bexiga 1 101 73% 51% 2,61 (1,14-5,98)
Melanoma 1 128 56% 31% 2,81 (1,36-5,80)
Cérvix (lesdo pré-invasiva do colo uterino) 4 248 T77% 52% 3,05 (1,77-5,27)
Todos os ensaios 23 1919 52% 38% 1,80 (1,50-2,16)

*Nota de rodapé 2
HT: hipertermia; RT: radioterapia; IC: intervalo de confianga.
Adaptado de: Horsman, M. R. e Overgaard, 2016, p. 5. [38]

E no que tange a sinergia existente entre QT e HT os resultados in vivo mais
significativos da literatura reportam: (i) aumento da absorcdo de drogas e/ou retencdo nas
células tumorais; (ii) um aumento nos danos provocados no DNA e inibicdo de processos de
reparacao; (iii) aumento da formacdo de radicais livres fixados pelo oxigénio; (iv) o
aquecimento produzido (40°C — 44°C) é capaz de reverter, a0 menos parcialmente, a
resisténcia das células tumorais aos quimioterapicos (e.g. cisplatina, melfalano, nitrosoureias

e doxorrubicina quando combinado com o inibidor verapamil) [37], [36, p. 501].

% No contexto dos dados apresentados na Tabela 1.1, uma “traducio aproximada” para o termo Odds ratio seria
“chance” ou probabilidade de resposta ao tratamento (e.g. remissdo tumoral parcial ou completa, diminuicdo da
taxa de crescimento, auséncia de recidiva, ou aumento da mediana de sobrevida livre da doenga e etc.). Os
resultados da Tabela 1.1 decorrem de estudos randomizados do tipo caso-controle, onde o nimero de pacientes
com cancer tratados por HT+RT (casos) sdo selecionados no inicio do estudo e o nimero de pacientes com
cancer, tratados apenas por RT (controle), é artificialmente planejado para ser igual ao nimero de tratados com a
terapia associada. Portanto, na Tabela 1.1, um odds ratio = 1,06 (e.g. cancer de mama em estagio avangado)
significa que a probabilidade de resposta do paciente a terapia combinada (HT+RT) é praticamente igual ao
tratamento, apenas, com RT (ou seja, 1 pra 1). Enquanto que, se odds ratio = 3,05 (e.g. cancer cervical, ou cancer
de colo uterino) significa que a probabilidade de resposta do paciente a terapia combinada (HT+RT) é trés vezes
maior do que o tratamento, apenas, com RT (ou seja, 3 pra 1). O “odds ratio” deve sempre ser expresso na forma
de um intervalo de confianca (IC), calculado a partir de uma margem de erro pré-determinada (nos ensaios em
questdo foi estabelecido o critério 95% de IC). Estatisticamente, quanto maior o espa¢o amostral em estudo
menor serd o IC, e se o objetivo for medir uma associagdo positiva entre 0 emprego da HT (como adjuvante a
RT) e a resposta hiologica do paciente ao tratamento da doenca, entdo, o limite inferior do IC é o elemento
importante, este deve ser um ndmero >1 para que se possa afirmar num dado intervalo de confianca que
verdadeiramente ha associacéo [39], [40].
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De 1997 a 2006, uma colaboracdo entre nove centros de pesquisa (na Europa e nos
EUA), resultou num grande estudo randomizado (fase I111) conduzido por Issels et. al [33], e
que envolveu 341 pacientes (homens e mulheres com idade entre 18 e 70 anos) com diferentes
tipos de sarcomas de partes moles (STS) e de alto risco (81% nas regides abdominal e pélvica,
18% tronco, 1% cabeca e pescoco), todos tumores solidos ndo metastaticos com diametro > 5
cm. Os pacientes foram recrutados com doenca priméaria ou recorrente (ja anteriormente
submetidos a cirurgia) e divididos: um primeiro grupo (n = 172) foi tratado, apenas, com um
triplo complexo quimioterapico (etoposide, ifosfamida e doxorubicina (EIA)). E um segundo
grupo (n = 169) tratado com EIA + HT — o aquecimento foi gerado por RF, sessbes de 60
min, onde a temperatura intratumoral era mantida entre 40°—43°C — a dose de calor era
sempre administrada no 1° e no 4° dia de cada ciclo quimioterapico. Os pacientes desses dois
grupos foram seguidos, alguns por até 10 anos, e algumas das conclusdes obtidas foram: (i) a
associacdo EIA+HT encolheu o tumor diminuindo severamente sua progressdo, aumentando
potencialmente a sobrevida em pacientes com primario, recorrente ou STS de alto risco
inadequadamente ressecados; (ii) a terapia combinada praticamente dobrou a mediana de
sobrevida livre da doenca, de 16,2 meses (apenas com EIA) para 31,7 meses (EIA+HT) tal
que, 34 meses apos o tratamento, 56 tumores apresentaram progressado local (EIA+HT) contra
76 (apenas com EIA); (iii) a taxa de resposta ao tratamento no grupo que recebeu EIA+HT foi
de 28,8%, em comparagdo com 12,7% no grupo que recebeu apenas quimioterapia; (iv) e
durante os 10 anos de acompanhamento, a propor¢do de pacientes com desenvolvimento
progressivo da doenca, foi significativamente menor no grupo EIA+HT (6,8%) em
comparagdo com EIA sozinho (20,6%) [33], [41], [42, p. 139].

Todos esses resultados in vivo sdo evidéncias de que a HT pode, assim como no caso
da RT, melhorar a eficacia no tratamento de tumores solidos por QT, e a Tabela 1.2 relaciona
alguns quimioterapicos que tém (ou ndo) sua acéo potencializada pela entrega localizada de

calor.
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Tabela 1.2 — Quimioterapicos que tém (ou ndo) o seu efeito potencializado pela geracdo in situ de calor por
hipertermia.

Efeito Farmaco

Potencializados pelo calor (Hipertermia): Melfalano®™ % 14¢#

Ciclofosfamida (Cytoxan®)
Carmustina (BCNU)* **¢ %
Cisplatina (cis—DDP, Platinil®,ou Platinol®)*  ®10 1247
Mitomicina C - #1113 15¢19

Bleomicina® 1214¢18
Vlncrlstlnal, 2,12, 13,15, 17, 18, 21-25

1,3,4,6,17e20

N4o potencializados pelo calor: Metotrexato™ & 12 172123

Vlmblastlnal, 6,7,12,15,17,18¢e 20

Vetorizagéo favorecida pela hipertermia: Doxorrubicina (Doxil®)t 3> 10.12.13,1518 20e 21

Agente antineoplasico clinicamente usado no tratamento de carcinomas de [43]:

1. Mama 2. Ovario 3. Endometrial 4. Célon

5. Préstata 6. Testiculo 7. Bexiga 8. Pancreas

9. Estbmago 10. Esofago 11. Gastrointestinal 12. Cabega e pescogo

13. Cérvix 14. Tirebide 15. Pulméo 16. Garganta e boca

17. Sarcomas 18. Linfomas 19. Melanomas 20. Neuroblastomas

21. Leucemia linfocitica 22. Leucemia linfoblastica 23. Leucemia mielocitica ~ 24. Leucemia mielomonocitica

25. Leucemia mieloma

Adaptado de: Hall, E. J. e Giaccia, A. J., 2012, p.501 [36]

Apesar dos mecanismos biofisicos exatos ainda ndo estarem completamente
elucidados a HT é, provavelmente, o sensibilizador bioldgico mais potente ja identificado
para RT e QT [41].

Outro conhecimento ja bem estabelecido na literatura, sobre tumores solidos, é que
eles possuem caracteristicas fisiopatoldgicas muito diferentes de tecidos ou 6rgdos normais
[44]:

— S&o conhecidos por terem uma arquitetura vascular andmala e defeituosa: e.g.
o fluxo sanguineo em o6rgdos saudaveis, tais como rim, medula 0ssea, cérebro e figado
mantem-se constante independentemente de uma varia¢do de pressao sanguinea, no entanto,
0S vasos sanguineos em tumores solidos parecem perder a capacidade de autorregulacdo
homeostatica, tal que, 0 aumento da pressdo sanguinea ¢ acompanhado de um aumento do

fluxo e, também, um aumento da permeabilidade vascular.
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— Possuem alta densidade vascular, resultante de uma extensiva angiogénese:
tumores solidos superexpressam fatores de crescimento do endotélio vascular (VEGF —
vascular endothelial growth factor) e, também, possuem elevados niveis de fatores que
aumentam a permeabilidade dos neovasos (e.g. bracidina, 6xido nitrico (NO) e o peroxinitrito
(ONOOQ)).

— Possuem uma drenagem linfatica ineficiente: o que permite particulas (e.g.
macromoléculas biocompativeis, lipossomas e nanocarreadores), com tamanhos tdo grandes
como 150 nm e peso molecular maior que 60 kDa, entrarem e serem retidas dentro dos
tumores, enquanto que substancias de baixo peso molecular retornam para a circulagdo
sanguinea (devido a altas press@es intersticiais).

Normalmente, o endotélio vascular (em humanos) é composto por fenestracdes (poros)
de tamanho entre 5 e 10 nm. Nos tumores sélidos, os neovasos tém fenestragdes bem maiores
(100 a 780 nm) [45]. Por exemplo, em inflamagbes de tecidos normais a entrega de
macromoléculas para o espaco intersticial, feita pelo sistema linfatico, é muito mais rapida do
que em tecidos tumorais, cuja depuracdo € muito mais lenta (da ordem de alguns dias).
Macromoléculas sdo capturadas e acumuladas em tumores sélidos e mantidas em altas
concentragdes por periodos prolongados (mais que 100 horas). Este fenémeno é conhecido
como efeito de permeabilidade e retencdo aumentada (EPR — enhanced permeability ande
retention), e tem sido utilizado para melhorar a eficiéncia terapéutica utilizando

nanocarreadores [44].

A HT de tumores solidos entre 40-42 °C aumenta o trafego de macromoléculas do
fluxo sanguineo para o espaco intersticial, Kong et al., em 2001, mostraram que conforme o
tumor é aquecido, a taxa de captacdo para dentro do espaco intersticial (e.g. de lipossomas
com tamanhos de 100-400 nm) dobra para cada elevacdo de 1°C na temperatura intratumoral
entre 40°C e 42°C. E este efeito ndo ocorre em tecidos saudaveis, justificando o potencial uso
terapéutico desse fenbmeno. Os resultados, também, evidenciaram que 0S poros permanecem
bem aumentados por até 4h apds a HT e apenas 6hs depois retornam a conformacéao de pré-
aquecimento. E, uma segunda sessdo de HT (8h depois do primeiro aquecimento), nao foi
capaz de reabrir as fenestracdes, do que os pesquisadores concluiram que este efeito estava
relacionado a expressdo de proteinas de estresse térmico pelo tumor (heat shock proteins), um

fendmeno de termotolerancia induzida [42, p. 279-281].

Resultados in vivo (em modelos tumorais murinos) ja demonstraram que, quando

tumores sélidos sdo aquecidos entre 39° — 42°C por um intervalo de tempo igual a 30 min, a
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sua taxa de perfusdo sanguinea € aumentada e, acompanhada, de uma reoxigenacao tumoral (a
mediana da presséo parcial de oxigénio (pO,) aumenta para 4 — 10 mmHg) nas primeiras 24
horas ap0ds a sessdo de HT (fase reativa). J& o aumento do tempo de aquecimento para 60
min, ou 0 aumento da temperatura intratumoral (> 43°C), ambos resultam no efeito oposto
[41], [46]. E para tempos de HT entre 60 — 120 min com temperatura > 43°C os danos a rede
vascular em tumores solidos murinos sdo graves (fase destrutiva), com inicio de estase
ablativa (interrupcdo do fluxo sanguineo) [41], [47]. Como comparacdo, a HT de tecidos
normais em camundongos (pele e musculo) por 60 min: se 42°C < T < 45°C ha aumento da
perfusdo sanguinea; se T = 45°C ha diminuicdo da perfusdo sanguinea; e em muitos casos se
45°C < T < 47°C (numa taxa de aquecimento igual a 0,7°C/min) ha inicio de estase vascular
[41], [28].

Todavia, a dependéncia da oxigenacdo e perfusdo sanguinea tumoral com a
temperatura é bem complexa, por exemplo, a fragmentacdo da entrega de calor em mais de
uma sessdo de HT produz efeitos curiosos. Song et al. publicaram resultados em
camundongos C3H (com tumor sélido RIF-1 — radiation-induced sarcoma) onde, apds 1 hora
de HT & temperatura de 43,5°C houve um aumento nos fluxos sanguineos tumoral e nos
tecidos em torno do tumor, na pele (por um fator de 1,8 vezes) e no masculo (por um fator de
5 vezes). Inicialmente, o fluxo sanguineo no tumor era da ordem de 5 — 6 vezes maior que na
pele e musculo. Ja a partir da segunda sessdo de HT (24h ou 72h depois) o fluxo sanguineo
tumoral caiu para 50% do seu valor inicial (antes da primeira HT), e da segunda até a quinta
sessdo assim manteve-se, enquanto que ao final de cinco sessdes de 1h a 43,5°C (a cada 3
dias) o fluxo sanguineo na pele e no musculo era 1,5 — 2 vezes maior que antes do primeiro
tratamento [41], [48]. Noutro estudo realizado por Nah et al., com tumores subcutaneos em
ratos Fischer (adenocarcinoma R3230), um primeiro aquecimento da regido tumoral (banho
térmico) por 60 min a 42,5°C fez com que o fluxo sanguineo na microvasculatura tumoral
fosse 1,5 vezes maior que antes da HT e, uma segunda sessédo de 60 min a 44,5° C (16h, 24h
ou 48h depois da primeira) promoveu aumentos nas taxas de perfusdo sanguineas do tumor
(x1,1), da pele (x2) e musculo (x1,4), relativamente aos valores antes da primeira dose de
calor [41], [49].

O que todos esses resultados da literatura, apresentados nos dois paragrafos anteriores,
tém em comum e evidenciam é que a HT de tumores solidos, dependendo do historico de
exposicao térmica do paciente (temperatura e tempo de aquecimento), pode atuar como um

modulador da oxigenagéo e perfusdo tumoral e, também, maximizar o efeito EPR.
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Com efeito, a primeira estratégia bem sucedida sobre a utilizacdo de HT como um
potencializador do efeito EPR ocorreu na vetorizacéo passiva, para dentro de tumores sélidos,
de lipossomas de longa circulagdo e com baixa temperatura de fusdo (LTSL — low
temperature sensitive liposome), desenvolvidos por Needham e Dewhirst em 2000,
preenchidos com um agente quimioterapico (Doxorrubicina) aonde devido ao aquecimento
intratumoral entre 39° — 42°C, a fusdo da bicamada lipidica promovia a liberacdo in situ do
farmaco em concentragOes terapéuticas (tempo de liberagdo < 20 segundos). Kong et al.
(2000) e Needham et al. (2000) foram os primeiros a avaliar in vivo a eficacia antitumoral da
associacdo HT+LTSL-Dox e ambos os trabalhos concluiram que, a concentracao intratumoral
do quimioterapico ao final de cada procedimento in vivo era 25 — 30 vezes maior do que,
apenas, utilizando a doxorrubicina de circulacdo livre ou, o Doxil® (lipossoma contendo
doxorrubicina peglada, com ponto de fusdo ~ 45°C e tempo de liberagdo ~ 30 min) [11], [42,
p. 282-284].

Agora, no que tange a utilizacdo na clinica médica de sistemas eletromagnéticos para
realizacdo de terapias térmicas no tratamento de tumores sélidos em seres humanos, e.g. na
ablacdo por RF ou MW esses dois métodos invasivos promovem um intenso aquecimento
tecidual local (temperatura intratumoral acima de 50°C e mantida por alguns minutos) com a
introducdo no tumor/6rgédo do paciente (e.g. figado, rim, pulmao, prostata e 0sso) de eletrodos
metalicos conduzindo corrente elétrica alternada na faixa de 450—500 kHz (na ablagdo por
RF) ou de antenas de MW operando em frequéncias de 915 MHz — 2,45 GHz [42, p. 159]. De
maneira geral, procedimentos ablativos devem ser vistos como tratamentos curativos e nao
paliativos uma vez que a desnaturacdo de importantes proteinas celulares e necrose provocada
(volume de tecido nédo perfundido por corrente sanguinea ap0s o intenso aquecimento) € um
dano térmico irreversivel para os tecidos dentro da zona de ablagdo, haja vista que séo
necessarios alguns minutos para matar células in vivo a 50 °C, mas apenas segundos a
temperaturas acima de 60 °C (a despeito da diferenca de termotolerancia entre as diferentes
celulas/tecidos do corpo) [28].

Dessa forma a utilizacdo de RF é recomendada para tumores solidos com diametros
menores que 3 cm, uma vez que existe uma maior dificuldade de se obter ablagdo completa
com margem de seguranca de 0,5—1,0 cm em lesdes maiores. E um fator fortemente associado
a recidiva local é a presenga de grandes vasos sanguineos na regido tumoral (com didmetro >
3 mm) e que funcionam como um circuito de arrefecimento roubando calor do meio durante o

aquecimento por RF, processo conhecido como heat sink effect, sendo necessarias maltiplas
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ablacGes sequenciadas [6] ou simultaneamente com multiplos eletrodos [4]. J& a ablac&o por
MW mostra-se um procedimento mais eficiente para tumores um pouco maiores (e cuja
penetracao da poténcia transportada pela microonda na maioria dos tecidos ¢ de 2,0—4,0 cm),
onde resultados da literatura ddo conta de inducdo de trombose completa em vasos
intratumorais com mais de 10 mm de didmetro, além da geracéo de calor mais rapida, intensa
e de forma continua conforme visto no gréafico da Figura 1.1 (A). Todavia, o formato em haste
cilindrica do eletrodo de RF ou da antena de MW, nesses dois tipos de tratamento produzem
zonas de ablacdo (regido de tecido necrosado) elipsoidais alongadas em torno do eixo do
eletrodo/antena introduzido (vide Figuras 1.1 B e C) o que pode néo ser desejavel dependendo
do tipo de aplicagdo clinica (e.g. dependendo da forma e localizagcdo do tumor no corpo do
paciente) [42, p. 168]. Nessas duas modalidades de tratamento o monitoramento da
temperatura intratumoral acessada (em tempo real) pode ser feito pontualmente por um
termdmetro ja incorporado ao préprio eletrodo/antena e, também, pela insercdo de outros
cateteres (sondas de temperatura) tipicamente em 3 a 5 pontos distintos. Ou ainda, utilizando
sistemas mais sofisticados de escaneamento tridimensional, e.g. imagiamento termografico
por ressonancia magnética (IRM) [50], [51]. Contudo, como a ablacdo por RF ou MW é um
processo rapido e o aguecimento é praticamente transiente, para esse tipo de aplicacdo a
maioria dos equipamentos comerciais (sistemas integrados de imagiamento) utilizados na
prética clinica sdo desenvolvidos com foco na determinacdo do tamanho e forma da zona de

ablacdo, e ndo na distribuicdo da temperatura em todo o tecido aquecido [7].
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Figural.l (A) Temperatura in vivo medida a 5 mm de distancia de uma antena de microondas (MW) e de um eletrodo
de radiofrequéncia (RF) durante uma ablacdo de cortex renal (parte mais externa do rim localizado entre a capsula renal e a
medula renal), demonstrando o aquecimento do tecido de forma mais rapida e continua na ablagédo por MW. (B) llustracdo do
perfil de aquecimento de um tumor sdlido ao final de um procedimento de ablagéo por RF (~ 10 min de aquecimento). A
parte preta do eletrodo é eletricamente isolada, e 0 aquecimento é provocado pelo estabelecimento de uma corrente elétrica
alternada (tipicamente na faixa de 450—500 kHz) na ponta condutora em contato com o tecido: a seta indica o limite da zona
de ablagdo (temperatura ~ 50°C). (C) Imagem ex vivo da zona de ablagdo: regido de tecido necrosado (mais clara na imagem)
com formato elipsoidal alongado em torno do eixo de um eletrodo de RF (ou antena de MW) introduzido no tecido (figado).
Adaptado de: MOROS, E. , 2013, p. 168 e 171 [42].

O aquecimento por HIFU, tanto no regime de hipertermia branda (43—46 °C) quanto
na ablacdo (acima de 50 °C), ja € bastante utilizado em humanos no tratamento de miomas
fibroides uterinos, hiperplasia prostatica benigna, cancer de préstata, cancer de mama,
tumores cerebrais e tratamento paliativo de metastases dsseas para aliviar a dor [52]-[57]: a
energia transportada por um feixe de ultrassom de alta intensidade (gerado por transdutores
cuja frequéncia de operacdo varia de 0,95-1,35 MHz) ao atingir um determinado ponto no
tecido é em parte dispersa fora do feixe principal por estruturas do préprio tecido no caminho
da onda de pressdo, e em parte absorvida causando o movimento de particulas durante as
fases de compresséo e rarefacdo, e a dissipacdo subsequente da poténcia acustica (espalhada e
absorvida) na forma de calor provoca um aumento geral da temperatura global no tecido
exposto [42, p. 82]. Essa é uma modalidade muito bem desenvolvida e ja existem
equipamentos dedicados integrando os transdutores a um sistema de IRM (vide Figura 1.2)
para determinacdo do caminho do feixe no tecido e, também, o mapeamento tridimensional da
temperatura intratumoral — estes sistemas foram desenvolvidos pioneiramente por uma
companhia chinesa (Chongging HIFU Technology) e com autorizacdo (desde 1999) das
agéncias federais de controle de procedimentos médicos dos governos chinés (SFDA), norte-

americano (FDA) e da unido europeia (CE) para sua utilizacdo em humanos — onde €é possivel
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a determinacdo do volume tratado (zona focal tipicamente com didmetro variando entre
1,0—10,0 mm e comprimento de 8,0—45,0 mm), assim como a temperatura acessada em tempo
real (com um delay ~ 3,0 seg) e, também, da dose térmica equivalente (CEM43) entregue

dentro do volume sonicado [42, p. 181-182].
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Figura 1.2 (A) Diagrama esquemético de aparelhos de HIFU guiados por IRM no tratamento de miomas fibroides
uterinos. (B) Representagcdo de como o transdutor que gera o feixe de ultrassom focalizado de alta intensidade pode ser
direcionado para atingir regides especificas dentro do volume tratado, todo o procedimento de ablagdo € guiado (em tempo
real) por IRM. As figuras de (C) a (E) sdo imagens de ressonancia magnética (corte sagital do Utero) antes e depois de um
procedimento de ablacdo por HIFU guiada por IRM em uma mulher de 44 anos com mioma fibroide uterino de tipo 2 e
hipermenorréia: (C) imagem ponderada em T, antes da ablacdo, o volume identificado do mioma (limite indicado pelas setas
brancas) foi de 228,9 cm® e a proporgao da area tratada foi de 66,8%. (D) imagem ponderada em T, 24 meses ap6s a ablagéo,
mostrando 81,1% de reducdo do volume tumoral, relativamente ao volume pré-tratamento (limite indicado pelas setas
brancas. (E) Imagem ponderada em T, melhorada, também 24 meses apés a ablagdo por HIFU, indicando que o volume
central do mioma ndo é mais perfundido por corrente sanguinea (regido necrosada). EM — endométrio; NP — area ndo
perfundida. Adaptado de: FUNAKI, et al., 2009, p. 585 [53].

Nas trés ultimas décadas, grandes esforcos multidisciplinares por meio de
colaboracges internacionais foram empreendidos para o desenvolvimento de novas terapias
para o tratamento do cancer [12], [13], principalmente, se apropriando da grande evolucdo no

campo da nanotecnologia (e.g. o desenvolvimento de uma infinidade de nanocarreadores
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multifuncionais, com tamanhos na faixa de 1-1000 nm, combinando ligantes moleculares
para marcagdo, imagiamento, entrega alvo-dirigida e controlada de agentes antineoplésicos a
nivel celular [11]). Nesse contexto, € possivel mencionar como primeiros exemplos de
estratégias bem sucedidas em seres humanos a utilizagdo do Doxil®, OrthoBiotech (ja
mencionado anteriormente no texto) aprovada em 1995 pela Food and Drug Administration
(FDA) nos EUA para o tratamento do sarcoma de Kaposi relacionado com o virus HIV o qual
teve, também, posteriormente aprovado o seu emprego no tratamento de cancer ovario e
mieloma multiplo [11]. Assim como a primeira aplicagdo clinica, também aprovada pela FDA
nos EUA em 1997, de nanoparticulas magnéticas (NPM) de 6xido de ferro como agentes de
contraste negativo na técnica diagnodstica de IRM para melhorar a detec¢do de tumores no
figado [58], [59].

Algumas terapias térmicas utilizam o acumulo e retencédo (seja por vetorizagao passiva
utilizando o efeito EPR ou mesmo por injecdo intratumoral direta) de nanoestruturas
metélicas dentro de tumores solidos como fontes de geracdo localizada de calor: e.g. a terapia
fototérmica que tipicamente emprega nanoesferas ou nanocascas de ouro, com dimensao de
10-100 nm, e que sdo opticamente excitadas [60], [61]; ou ainda a hipertermia magnética
(HM) utilizando NPM, compostas principalmente de ferritas do tipo magnetita (Fe3O,4) ou
maguemita (y-Fe;O3) com tamanho de 10—20 nm, acionadas por um campo magnético
alternado [14], [58], [62]-[64]. Essas duas modalidades tém sido preconizadas como
terapéuticas adjuvantes e despontado como promissoras opgdes de alta eficiéncia e alta
seletividade no tratamento do céancer, com resultados pré-clinicos [18]-[20], [65]-[68] e
clinicos [21], [22], [69] encorajadores demonstrando grande potencial no tratamento de
tumores tanto superficiais, quanto profundos de dificil acesso no corpo do paciente e com
geometrias complexas. Em especial, a secdo 1.3 (neste capitulo de introducdo) sera
inteiramente dedicada ao estudo da técnica de HM com NPM, através da andlise de
importantes trabalhos da literatura que ilustram tanto um panorama histérico quanto de estado
da arte dos avancos conseguidos e, tambeém, das limitacOes ainda existentes nessa modalidade

de tratamento.

Agora, continuando a discussao sobre terapias térmicas emergentes para o tratamento
de carcinomas malignos, dependendo da posi¢cdo de um tumor sélido no corpo, também é
possivel utilizar uma fonte laser para a realizacdo de sua hipertermia, ou mesmo ablacéo, e 0s
principais métodos de aplicagdo desse laser sdo: a incidéncia direta sobre tumores de
superficie (na pele ou subcutineos), ou a introdugdo de uma fibra-Gptica intersticial
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minimamente invasiva para irradiagdo de tumores profundos [65]. A profundidade de
penetracdo em tecidos bioldgicos vivos de qualquer laser utilizados em aplica¢fes biomédicas
dessa natureza é sempre dependente do comprimento de onda do feixe emitido pela fonte e,
de acordo com resultados da literatura, pode atingir no méximo até ~ 1 cm [70]. Nessa
modalidade ha outro exemplo de utilizacdo da nanotecnologia numa terapia térmica para o
tratamento de tumores sélidos que é a terapia fototérmica utilizando nanoestruturas metélicas,
e.g. nanoesferas ou nanocascas numa estrutura core-shell (em geral com dimensao de 10—100
nm): quando estdo presentes dentro do tumor, a disperséo do laser nessas nanoestruturas pode
produzir contraste para imagens, enquanto a absorcdo da energia transportada pelo feixe pode
ser utilizada para a geracdo de calor dentro do tumor de forma terapéutica (se houverem
mecanismos de controle da sua intensidade e limitacdo da regido aquecida para a preservacéo
de tecidos sadios) [42, p. 319]. De maneira simplificada, na interacdo do laser com
nanoparticulas metalicas o campo elétrico do feixe incidente provoca a oscila¢do dos elétrons
livres no metal e, quando a frequéncia da onda eletromagnética incidente é da mesma ordem
da frequéncia de oscilacdo desses elétrons livres na interface do material com 0 meio externo
(metal—tecido tumoral), entdo, hd grande taxa de absorcdao de energia na superficie da
nanoparticula, esse efeito é conhecido como ressonancia plasmonica de superficie (RPS) [42,
p. 324], [71]. Subsequentemente a energia absorvida pela nanoparticula metalica é dissipada
na forma de calor; ou os fétons sdo espalhados elasticamente para 0 meio na mesma
frequéncia (e mesma energia) do feixe incidente (dispersdo de Rayleigh) ou inelasticamente
numa frequéncia deslocada (com menor energia) (dispersdo de Raman) [72, Cap. 12]. Outras
estruturas das diferentes camadas teciduais no caminho do feixe também podem ser altamente
dispersivas, de maneira que em tecidos biologicos vivos a propagacédo desde a luz visivel até o
infravermelho proximo (comprimentos de onda na faixa de 400—1200 nm), o caminho livre

médio dos fotons entre dois eventos de espalhamento é da ordem de 0,01-0,2 mm [73, p. 28].

Por exemplo, num estudo pré-clinico conduzido por Schwartz, A. J. et al. (em 2009),
foi realizada a ablagdo de tumores solidos intracranianos em cdes (modelo xenografico
ortotépico de metastase cerebral), introduzindo no tumor dos animais uma fibra Optica
intersticial para conducdo de um feixe laser com poténcia de 3,5 W na regido do
infravermelho proximo (A = 808 nm). Nanocascas esféricas de ouro com diametro de
144—150 nm (estrutura core-shell onde um caroco de silica tem uma fina camada de cobertura
de ouro com espessura de 12—15 nm) infundidas sistemicamente na corrente sanguinea dos

caes foram acumuladas passivamente por efeito EPR nos tumores sélidos em concentraces
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de 2,8-49,3 ug/g. E com apenas 3 min de irradiacdo com o laser a média (em 4 tumores) da
temperatura intratumoral acessada foi igual a (65,8 + 4,1) °C (em um deles chegando a 71,5
°C) o que resultou na ablacdo completa de todos os tumores com uma regido de edema
estendendo-se de 0,5-4 mm fora dos limites do tumor. No {inico animal controle (tumor sem
as nanocascas de outro) 0 mesmo laser, no mesmo tempo de 3 min, produziu um aquecimento
intratumoral de 53,1 °C sem causar nenhum dano letal ao tumor. A termometria in vivo (em
tempo real) assim como a determinagdo do volume da zona de ablagéo foi realizada por IRM
e todos esses achados foram confirmados por histopatologia dos tumores ap6s sua excisao
[65]. A partir desse exemplo e, também, de outros resultados da literatura onde é comparada a
eficiéncia (e.g. resposta bioldgica do tipo remissdo tumoral completa, ou parcial com aumento
de sobrevida) em modelos xenograficos murinos da terapia fototérmica in vivo (hipertermia
ou ablacdo a laser) com e sem a aplicagdo de nanoestruturas de ouro (e.g. nanoshells [66],
[67], nanorods [66] e nanoparticulas [68]), € possivel concluir que a presenca dessas
nanoestruturas metalicas dentro do tumor (acumuladas passivamente por efeito EPR depois de
prolongada circulacdo na corrente sanguinea [66], [68] ou injetadas diretamente no tumor
[67]) reduz significativamente a poténcia de laser necesséaria para a destruicdo do cancro
devido a absorcdo melhorada da energia do laser, em média, acessando temperaturas
intratumorais ~ 10 °C mais elevadas do que nos grupos controle (para a mesma poténcia

radiante aplicada e na mesma janela de tempo).

Mas, em qualquer que seja 0 contexto ou técnica experimental utilizada para
realizacdo de HT in vivo, preconizando sua aplicacdo na clinica médica seja como terapia
adjuvante ou mesmo monoterapia, a precisdo na determinacdo do limiar de danos térmicos
(subletais ou letais) nos tecidos tumorais (ou saudaveis) aquecidos € altamente dependente da
precisdo na medida da temperatura intratumoral, durante a entrega localizada de calor [28].
Na préxima se¢do de introducdo (secdo 1.2) serd adequadamente apresentado o conceito de
dose térmica (efeito cumulativo da quantidade de calor entregue intratumoralmente) e a forma
como ela é calculada, levando em consideracdo o historico de exposi¢do térmica do tumor
(temperatura e tempo de aquecimento). Este € um conceito chave em termometria no que diz
respeitos as terapias térmicas para o tratamento de cancer e, em particular, sera o principal
parametro utilizado para explicar os resultados experimentais de remissdo tumoral parcial e

completa que serdo apresentados ao final dessa tese de doutorado (no capitulo 5).
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1.2 Dosimetria térmica.

A comparacdo entre diferentes resultados da literatura (in vitro e/ou in vivo) com o
objetivo de avaliar os efeitos da hipertermia (HT) sobre células/tecidos (normais ou
neoplésicos) precisa sempre levar em consideracdo o histérico de exposi¢do térmica
(temperatura e tempo de aquecimento) em cada configuracdo experimental. E no que tange ao
tratamento do cancer por HT, em qualquer que seja o ensaio realizado, a introducdo de um
conceito de dose térmica objetiva sempre estabelecer uma relacéo preditiva direta entre um
namero (que normalize os dados do histdrico de exposicdo térmica) e os resultados de danos
térmicos bioldgicos provocados pelo calor (e.g. danos funcionais subletais ou letais, remissdo
tumoral parcial ou completa). E, qualquer que seja o modelo matematico adotado para
determinacéo do valor da dose térmica associada a uma dada resposta bioldgica, sua precisao
estard, sempre, limitada a precisdo do mapeamento da temperatura intratumoral. Onde a
situacdo ideal seria 0 seu conhecimento tridimensional, e em tempo real ao procedimento de
HT localizada.

Toda via, é importante comecar esta se¢do declarando que (atualmente) ndo existe
consenso absoluto na literatura sobre a forma correta de se calcular o valor da dose térmica. A
grande maioria dos trabalhos publicados utiliza a formulacdo matematica (do tipo Arrhenius)
proposta em 1977 por Sapareto et al. em seu classico trabalho de investigacdo da ocorréncia
de danos térmicos irreversiveis em células neoplésicas de ovario de hamster chinés (CHO-
10B) [74]. E que, apesar de amplamente utilizada, a equacdo de dose térmica proposta por
Sapareto e Dewey (eq. 1.2.2), apresenta uma série de pontos fracos quando € usada para
prever a eficacia de tratamento em muitos, mas ndo em todos, ensaios clinicos relatados na
literatura [41], [75]. Ou seja, o desenvolvimento de uma abordagem matematica para o
calculo da dose térmica e que seja universalmente aceita pela comunidade cientifica, como
sendo um valor seguramente preditivo de uma determinada resposta clinica, ainda é um
problema em aberto e, inclusive, muito recentemente foi tema de uma sessdo especial de
encerramento (sob o titulo: “house believes that measurement of thermal dose is essential for
thermal therapy”) do 12° Congresso Internacional de Hipertermia Oncoldgica (realizado em
abril de 2016, New Orleans, LA) e que reuniu em torno desse debate experientes
pesquisadores das sociedades de medicina térmica norte americana (Society for Thermal
Medicine), europeia (European Society for Hyperthermic Oncology) e asiatica (Asian Society
of Hyperthermic Oncology)[76].
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Experimentos de viabilidade celular in vitro objetivam avaliar, em funcdo da
temperatura e do tempo de aquecimento, a capacidade de uma cultura de células continuarem
formando novas coldnias. A perda dessa capacidade (ou perda de clonogenicidade) em funcéo
do histdrico de exposicdo termica, nesse tipo de ensaio, é identificada como morte celular. E,
geralmente, as curvas de sobrevivéncia sdo construidas como o logaritmo da razdo entre a
populacdo de células viaveis S(T) a uma dada temperatura constante T sobre 0 nimero inicial
de células clonogénicas no inicio do aquecimento Ny, isto em funcdo do tempo de exposi¢édo

térmica, ou seja, 0 log{S(T)/Ng)} x t. Nesse tipo de experimento (ensaios clonogénicos),

tipicamente, a taxa de sobrevivéncia celular (g) diminui rapidamente nos primeiros minutos
de aquecimento, o “ombro” do grafico, identificado como uma inclinagdo cada vez mais
negativa da curva de sobrevivéncia até que essa taxa atinge um valor aproximadamente
constante, resultado de um efeito de termotolerancia induzida, principalmente, devido a acao

das proteinas chaperonas de chogue térmico (vide o grafico da Figura 1.4 (A)) [75].
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Figura 1.4 (A) Curvas de sobrevivéncia (in vitro) de células neoplasicas de ovario de hamster chinés (CHO-10B) em
funcdo do tempo de aquecimento, para diferentes valores de temperatura (constantes no tempo). Adaptado de: Dewhirst et
al., 2003, p. 268 [28]. (B) Curva de Arrhenius do inverso de D, em fungdo da temperatura de inativagéo celular, onde os
valores de Dg correspondem aos maximos coeficientes angulares das curvas de sobrevivéncia da Figura 2.1 (A). Dados
experimentais (células neoplasicas de ovario de hamster chinés) para uma populacdo de células em crescimento assincrono
(®) e, também, na fase Gl (sincrona) do ciclo celular (A). Os valores das energias de inativacdo acima e abaixo da
temperatura breakpoint (43°C) séo 148 e 365 kcal/mol, respectivamente. Adaptado de: Sapareto et al., 1978, p. 395 [74].
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Como ja mencionado anteriormente, Sapareto et al. propuseram uma expressdo
matematica (eq. 1.2.1) capaz de ajustar, somente, parte da curva de sobrevivéncia, depois que
sua inclinacdo fica constante e igual a — 1/D,, tal que D, é 0 tempo necessario (em minutos)
para que o0 nimero de colbnias decaia para S = e~ - N, = 0,368N, e T = (t — t,) é 0 tempo

de exposicdo térmica [74], [77].

S

0'¢

(1.2.1)
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)__ T
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Em seus experimentos com células neoplasicas de ovario de hamster chinés (CHO), os
pesquisadores observaram uma ruptura na tendéncia de crescimento dos valores do
coeficiente (1/D,) em funcdo do aumento da temperatura de aquecimento, em torno do valor
de 43°C, indicando uma mudanca na termosensibilidade dessas células, ou seja, 0s
mecanismos de morte celular ttm comportamento diferente, a temperaturas <43°C, do que
ocorre a temperaturas >43°C (vide o gréafico da Figura 1.4 (B)). Assim, baseados em suas
observacdes e, também, nos resultados de outros autores (com diferentes linhagens de células
neoplésicas murinas) propuseram o calculo da dose térmica (entregue durante cada sessao de
HT) como a conversdo do histérico de exposicdo térmica em um ndmero equivalente de
minutos a temperatura de 43°C, o que ficou conhecido na literatura como CEMA43
(cummulative equivalente minutes at 43°C). O célculo do CEM43 é dado pela equacéo abaixo
(eq. 1.2.2)[75]:

N T
CEMA43 = Z At;Ropp, 43T = f Reen 3 T gt (1.2.2)
= 0

i=1

Onde a exposicdo térmica pode ser somada tanto em intervalos de tempo discretos
(At;) (tal que T; e a temperatura media no intervalo de tempo At;), ou continuos, e 0
coeficiente Rqgpy = 0,56 T > 43°C, ou Regy = 0,25 se T < 43°C, significando que a taxa de
morte celular dobra para cada aumento de 1°C acima da temperatura de 43°C. E importante
ressaltar que essa temperatura de breakpoint em 43°C ndo é a mesma para, absolutamente,
todas as células murinas (normais ou neoplésicas em diferentes tecidos) e, principalmente,
para todas as espécies (vide Tabela 1.3) [28], [78].
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Tabela 1.3 — Valores do coeficiente Rceym para temperaturas abaixo e acima da temperatura de breakpoint para
diferentes células/tecidos de uma mesma espécie e, também, para diferentes espécies.

Dano térmico identificado: Intervalo de Temperatura de o
) ] ) Rcem Referéncia
morte de células/tecidos temperatura (°C) breakpoint (°C)

Abaixo Acima

Estudos in vitro:

Células neoplasicas de ovario de
hamster chinés (CHO-10B)
Gliosarcoma murino (9L) 42,0—45,0 42,8—43,0 0,250 0,500

Células tronco humanas normais

42,0-45,0 43,0 0,250 0500  [74],[77]

. . 41,5-45,5 43,3 0,250 0,769
(granuldcitos/monacitos)
Células precursoras hematopoiéticas
) 41,0-45,5 42,5-43,0 0,09-0,20 0,345 [78]
humanas normais (CFUc)
Gliosarcoma humano 42,0—46,0 43,8 0,154 0,588
Cancer de pulméo (humano) de
) 3 42,0-44,0 43,0 0,167 0,556
células ndo pequenas
Melanoma humano (HTB-66) 42,5-45,0 435 0,233 0,428 [28]
Estudos in vivo:
Carcinoma mamario murino
) 41,5-44,5 42,5 0,167 0,476
(C3H/Tif) [78]
Fibrosarcoma murino (TLD/50) 41,5-45,5 42,0 0,167 0,476
Sarcoma murino (S180) 41,0-47,0 42,3 0,250 0,476 [78]-[80]
Necrose da pele de camundongos 43,5-45,0 42,0 0,167 0,526 [78]
[28], [78],
Necrose da pele de porcos e humanos 44,0-55,0 47,0 0,130 0,720 [81]

Adaptado de: Field, S. B. e Morris, C. C., 1983, p. 182 -183 [78].

Em 1947 Henriques e Moritz publicaram resultados in vivo de necrose epidermal
provocada em porcos e, também, em humanos (com um n = 33 voluntarios) por realizacéo de
HT, onde a pele tanto dos animais quanto das pessoas (na parte anterior da regido toracica ou
na parte ventral do antebrago) era submetida a um fluxo continuo de &gua aquecida a uma
temperatura na faixa de 44—55 °C [81]. Eles foram os primeiros pesquisadores a interpretar a
cinética de danos térmicos irreversiveis (queimadura na pele de porcos e humanos causada
por hipertermia) como uma reagdo unimolecular irreversivel, onde em seus experimentos
definiram um parametro de dano térmico (2) (indice adimensional) calculado na forma da eq.
1.2.3 abaixo [75], [82]:



33

T

oy =
0= Zn{ C(T)}_ f a(yeF) 4t (1.2.3)

0

Onde C, corresponde a concentracdo inicial de células viaveis na regido aquecida (ou
tecidos ndo danificados), C(t) € a concentracdo remanente de células (ou tecidos néo
danificados) nessa mesma regido em fungéo do tempo de exposi¢do térmica 7 (para uma dada
temperatura constante T), A(T) é o pardmetro adimensional de Arrhenius, E, é uma energia
de ativacdo dada em J.mol™ (ou seja, um limiar de quantidade de energia que deve ser
fornecida as células/tecidos para que estes sejam permanentemente lesionados), R = 8,3143
Jmolt.K? é a constante universal dos gases ideais e T é a temperatura em que as
células/tecidos sdo mantidos durante o tempo t [75], [82]. O leitor interessado no
desenvolvimento matematico completo que justifica a formulacdo do parametro de dano
térmico (Q) conforme a eq. 1.2.3, devera dirigir-se ao apéndice A no final da tese. E
importante ressaltar que, assim como o valor de CEM43 (eq. 1.2.2), o valor de Q também é
comumente utilizado na literatura para definir limiares de danos térmicos irreversiveis a
células/tecidos sob regime de HT.

Entretanto, o calculo da dose térmica via CEM43 (eg. 1.2.2) possui grandes limitagdes
intrinsecas. Primeiramente, uma modelagem matematica do tipo Arrhenius falha, em muitos,
mas ndo em todos 0s casos, ao superestimar a taxa de morte celular nos primeiros minutos da
hipertermia moderada (aquecimento de 43-46°C) in vitro de células neoplésicas, o que pode
levar a conclusdes superotimistas sobre os limiares de danos térmicos (vide a Figura 1.5 (A),
abaixo) [83]. E como j& mencionado anteriormente a eq. 1.2.1 consegue ajustar, apenas, a
parte linear da curva de sobrevivéncia (log {S(T)/Ng)} x tempo de aquecimento), ignorando o
“ombro” do grafico e nao reportando nenhum parametro associado a regido transiente do
processo de inducdo de termotolerancia [82], [84]. Segundo, tanto no célculo do CEMA43
quanto de Q no modelo de Arrhenius a taxa de morte celular contabiliza, apenas, a perda de
clonogenicidade em funcdo da temperatura e do tempo de aquecimento. Contudo, 0 processo
de morte celular por HT é muito mais complexo, intrincado e ainda ndo completamente
elucidado. Envolvendo, além da perda da capacidade clonogénica, multiplos processos
paralelos de danos térmicos ja identificados na literatura: e.g. cascata de caspases que
resultam na inducdo de apoptose, necrose, necroptose, danos funcionais irreversiveis na
membrana celular, nulcear e no citoesqueleto [41], [75]. Por exemplo, num estudo realizado

por Bhowmick et al. com células neoplésicas de um modelo murino para cancer de prostata
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(AT-1 Dunning), através de andlises histologicas do tumor (apds HT) foi possivel identificar
um acentuado processo de morte celular por necroptose tal que, a curva de sobrevivéncia
desses dados apresenta uma temperatura de breakpoint em 50°C, e é muito bem ajustada pelo
modelo de reacdo irreversivel de Arrhenius (parametro de dano térmico Q). Contudo, esse
mesmo estudo também avaliou a perda de clonogenicidade, e outros danos causados devido
ao calor na membrana das células neoplésicas que também pudessem levar & morte celular —
apoptose devido a perda de calceina (indicador de diminuicdo de atividade esterésica
intracelular e alteracdes fisico-quimicas na membrana celular) e captura do marcador nuclear
fluorescente iodeto de propidio (PIl) (o que torna possivel verificar as alteracdes nucleares
caracteristicas dos estdgios tardios da apoptose, como resultado do aumento da
permeabilidade de membrana) [85] — os pesquisadores concluiram que, diferentemente do
resultado anterior, o ajuste das curvas de sobrevivéncia (para perda de clonogenicidade, perda
de calceina e captura de PI) pelo modelo de Arrhenius para danos térmicos (eq. 1.2.3 quando
T é constante) superestima, substancialmente, a taxa de morte celular o que pode ser
verificado pelo gréfico da Figura 1.5 (B) (logo abaixo)[75], [84], [86].
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Figura 1.5 (A) Curva de sobrevivéncia de células neoplasicas de PC3 (linhagem de cancer de préstata humano) a
temperatura de 44 °C, os dados experimentais (o) foram ajustados pelo modelo de reagdo irreversivel de Arrhenius para
danos térmicos (eq. 1.2.3) (linha continua). O pardmetro indicativo de morte celular foi a captura do marcador fluorescente
iodeto de propidio (PI) pela membrana nuclear (utilizado para monitorar apoptose tardia). Adaptado de: Pearce, J. A., 2015,
p.3 [84]. (B) Curva de sobrevivéncia de células neoplasicas de Dunning AT-13 (modelo murino de cancer de prostata) as

temperaturas de 45 °C (Expt 0) e 50 °C (Expt ®), os dados experimentais foram ajustados pelo modelo de reacéo irreversivel
de Arrhenius para danos térmicos (eq. 1.2.3) (linha preta 45°C e linha azul 50°C). Adaptado de: Pearce, 2013, p. 276 [75].

Gerard C. van Rhoon [41], num recente trabalho de revisdo (publicado em abril de
2016) analisou o estado da arte sobre a relevéncia do calculo de CEM43 como parametro
preditivo de respostas bioldgicas in vivo no tratamento de neoplasias por HT. Ele conclui que,
apesar das limitaces discutidas nos pardgrafos anteriores, os resultados da literatura ainda
indicam o calculo da dose térmica (via CEM43), entregue intratumoralmente durante um
procedimento de HT, como uma solucdo préatica de integracdo dos dados de temperatura e
tempo de exposicdo térmica. Também afirma que o principal fator limitante no uso das
equacdes 1.2.2 e 1.2.3, ou qualquer outra equagdo multiparamétricas (vide apéndice A) de
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calculo da dose térmica [75], é o grau de precisdo no monitoramento tridimensional da
temperatura intratumoral em tempo real.

Atualmente, os trabalhos mais promissores publicados na literatura sobre o
monitoramento ndo invasivo e em tempo real da dose térmica (na clinica médica) tém
utilizado a técnica de imagiamento termografico por ressonancia magnética (IRM) que, por
exemplo, ja é realidade na prética clinica de ablagdo de tumores solidos em humanos por
HIFU [42, p. 181-182], contudo, essa € também uma modalidade de termometria muito cara e
ndo compativel com todas as formas de terapia térmica para o tratamento de carcinomas (e.g.
é 0 caso da hipertermia com nanoparticulas magnéticas) [41], [87]. Outra limitacdo atual diz
respeito a imprecisao (por vezes alta) na correlagdo entre mapas tridimensionais de CEM43 in
Vvivo, ou seja, a determinacdo de volumes de dose térmica intratumoral (VDT) construidos por
termometria de IRM (onde o valor de CEM43 é calculado por voxel da imagem
termografica), que ndo correspondem exatamente as regides de tecidos necrosados (e.g. apos
ablacdo) dentro do mesmo tumor sélido e que, também, sdo identificadas por IRM (s&o os
volumes ndo perfundidos por corrente sanguinea — VNP). Em experimentos clinicos de
ablacdo por RF ou por HIFU de tumores desmoides de parede abdominal, como sarcomas de
partes moles e outros tipos de tumores sélidos fibrosos em humanos, cujo limiar de necrose
considerado é CEM43 > 240 min por voxel da regido imagiada, resultados da literatura
mostrando a superposicdo dos VDT (calculados) com os VNP (imagiados) mostram
coincidéncias entre esses volumes variando desde 93% (resultados mais precisos) até 58%
(resultados menos precisos) [2], [88]. Ou seja, a falta de acuracia na determinacdo dos VDT
pode subestimar significativamente o volume verdadeiramente tratado por ablacdo (vide
Figura 1.6 (B)).

Em um interessante trabalho recentemente publicado por Bitton et al. (2016), foram
mostrados resultados clinicos (ha ablagdo por HIFU de tumores solidos de sarcoma de partes
moles) em que a 0 aumento na precisdo do céalculo do VDT (via IRM) pode ser conseguido
levando em consideracéo o efeito cumulativo do calor depositado intratumoralmente. Em seus
experimentos o tumor de cada paciente era aquecido por um tempo total de 32 min, dividido
em sucessivas sonicacoes de 20 s cada, com intervalos de 60 s entre as sonicagdes para o
resfriamento da regido tratada. Acontece que, na maneira tradicional como a termometria por
IRM é realizada (em tempo real com a ablacdo por HIFU) o valor de referéncia para a
temperatura inicial (baseline temperature) é obtido imagiando a regido tratada imediatamente
antes do inicio de sua primeira sonicacdo. E no mapeamento termogréfico do tumor durante as

sucessivas ablagdes, esse valor ndo é atualizado sob o argumento de que o equilibrio térmico é
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atingido entre a regido tratada e a temperatura basal do paciente durante os intervalos de
resfriamento (immediate baseline method). Contudo, os resultados experimentais mostraram
que, quando as temperaturas de ablacdo sao bem altas, a dose pode continuar a acumular-se
apos o ultrassom ter sido desligado. Tal que, a temperatura inicial do tumor antes de cada
nova sonicacao era de 4—13 °C mais elevada do que a temperatura inicial da primeira ablagéo.
Em seu trabalho propuseram um algoritmo de atualizagdo recursiva do mapeamento 3D da
temperatura inicial, antes de cada sonicacdo, e consequente correcdo no valor acumulado de
CEMA43 por voxel das imagens geradas em funcdo do tempo de ablacdo (prior baseline
method). Este procedimento resultou em maior acuracia na estimativa do VDT e sua melhor
correspondéncia com o VNP (vide Figura 1.6 (C)). Em suas conclusdes finais, afirmam que
essa metodologia pode evitar a realizacdo de ablagbes desnecessarias indicando, em seus
resultados experimentais, que o limiar de danos térmicos irreversiveis (= 240 min/voxel)
poderia ser alcancado (e mantido) com um tempo total de ablagdo muito menor que 32 min
[88].

(A) (D) (C) (B)

NPV Immediate Baseline Prior Baseline TD Difference

Patient 1 Patient 5

Patient 3

Figura 1.6 Comparagdo entre slices equivalentes do volume de dose térmica intratumoral (VDT) e a regido necrosada do
tumor ap6s ablagdo por HIFU (volume nédo perfundido por corrente sanguinea - VNP). A coluna (A) monstra a regido de
VNP (delimitada pelo contorno em verde) identificada por IRM. A regido de dose térmica (CEMA43) entregue
intratumoralmente é calculada (por pixel do slice) com base no mapeamento termografico do tumor por IRM, a dose térmica
letal (CEM43 > 240 min) é indicada nas imagens pelos pixels em vermelho escuro. A coluna (B) corresponde & estimativa do
VDT pelo método tradicional (Immediate Baseline method) e na coluna (C) considerando o efeito cumulativo do depoésito de
calor no tumor aplicando o algoritmo de corre¢do da temperatura inicial (Prior Baseline method). Comparando os slices das
colunas (A) e (B) é possivel concluir que a regido com pixels em que o valor da dose térmica é > 240 min é bem menor do
que a area real de tecido necrosado. Ja na comparagdo de (A) com (C) a correspondéncia do VDT com o VNP é melhor. Na
coluna (D) é mostrada a diferenca do VDT calculado pelos dois métodos. Adaptado de: Bitton et al., 2016, p. 15 [88].
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A discussdo sobre dosimetria térmica durante procedimentos de HT sera retomada no
capitulo 5 dessa tese de doutorado, onde serdo discutidos alguns resultados preliminares do
tratamento de tumores murinos de S180 (solidos e subcutaneos) por HM in vivo com NPM de
MnFe,O, — DMSA (didmetro de (15 = 3) nm e SLP in vitro igual a 126,2 W/g) (vide
caracterizacdo das NPM no capitulo 2), correlacionando alguns de nossos achados de
regressdo tumoral parcial e total com limiares de CEMA43 ja identificados na literatura e
associados a esse tipo de dano térmico.

E para o leitor interessado numa discussdo mais aprofundada sobre os modelos
matematicos de calculo da dose térmica via CEM43, modelo de Arrhenius (Q) e outras
equacbes multiparamétricas mais recentemente propostas na literatura, é feito um

desenvolvimento nesse sentido no apéndice A.
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1.3 Hipertermia com nanoparticulas magnéticas para o tratamento do cancer.

Utilizando as equacdes de Maxwell do eletromagnetismo e o teorema de Poynting (eq.

1.3.1) é possivel demonstrar que, de maneira geral, quando um meio material sofre a agdo de

um campo eletromagnético variavel no tempo (campo elétrico E(t) e magnético H(t)), ha
geracdo de calor nesse meio (dQ) devido ao trabalho (dW) realizado pelo campo externo

sobre a amostra, convertendo energia eletromagnética em energia térmica [89, p. 98-102]:

5ﬁdQ= de:j SGE-j}dt— 3913-611?— jﬁyoﬁ-dﬁ av  (1.3.1)
174 .

Ciclo Ciclo Ciclo Ciclo Ciclo

onde /- é a densidade de corrente elétrica no meio material devida a portadores de carga

livres, P € o vetor polarizacdo elétrica do meio, M é o vetor magnetizacdo do material e dV é

um elemento infinitesimal de volume da amostra.

O primeiro termo (no lado direito da eq. 1.3.1) explicita a interacdo do campo externo
com as cargas elétricas livres (no caso de sistemas bioldgicos principalmente ions) é
identificado como o termo de dissipacdo por correntes parasitas (ou por eddy currents),
relacionada ao efeito Joule. O segundo termo relaciona a interagdo do campo com os dipolos
elétricos e € chamado de termo de dissipacdo dielétrica. O ultimo termo caracteriza a
dissipacéo histerética, dada pela interacdo do campo magnético com os momentos de dipolo
magnéticos da amostra. Para mais detalhes dos mecanismos de dissipacdo de calor descritos

pela eq. 1.3.1 vide o Apéndice B, secdo B.2.

A hipertermia magnética (HM) com nanoparticulas magnéticas (NPM) consiste no
aumento da temperatura das NPM (centros de calor) como consequéncia da interagdo dos seus
momentos de dipolo magnéticos com um campo magnético alternado [58], [62], [63]. A
dissipacdo de energia térmica por perda histerética (terceira integral no lado direito da eq.
1.3.1 acima) depende do tamanho, da magnetizacdo, da anisotropia, da polidisperséo
(propriedades que obviamente dependem da constituicdo das NPM), e pode ocorrer através do
mecanismo de relaxacdo de Néel [90]-[92] (com a rapida reorientacdo da magnetizacéo,

dentro dessa particula monodominio magnético, sem a rotacdo da mesma), assim como pelo
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aquecimento friccional devido a rotacao fisica das NPM (mecanismo de relaxa¢do browniano)
[93], [94]. Estes fendmenos ocorrem em fungdo da frequéncia e amplitude de excitacdo
periédica de um campo magnético alternado externamente aplicado (sua descricéo

matematica esta adequadamente discutida no Apéndice B, se¢Bes B.1 e B.3).

De fato, a ideia de usar o fendbmeno de dissipacao histerética em materiais magnéticos
para gerar calor e tratar o cAncer ndo é nova, o cirurgido Robert Gilchrist et al. (no St. Luke's
Hospital, Chicago, Illinois) publicaram em 1957 resultados de um estudo pioneiro com caes
que apresentavam carcinoma colorretal metastatico (tumores que acometem um segmento do
intestino grosso (o célon) e o reto) [95]. Foi observado que a resseccdo dos tumores desses
cdes ndo era capaz de eliminar as metastases alojadas nos linfonodos do tecido
retroperitoneal, ou seja, os tumores secundarios formados por células neoplasicas que
migraram através do sistema linfatico e se desenvolveram nos ganglios linfaticos do espago
anatdbmico na parte posterior da cavidade abdominal. Os pesquisadores fizeram injecfes em
diferentes regibes afetadas pelo tumor no corpo dos cdes, utilizando um fluido magnético
polidisperso contendo nanoparticulas de maguemita (y-Fe,O3) com didmetros na faixa de
0,02—0,10 um (inje¢des nos tecidos subserosos, subcutidneo e subperitoneal), na expectativa
de que as nanoparticulas pudessem ser carreadas pelo sistema linfatico e se acumularem nos
linfonodos doentes. Apos a retirada (post mortem) em bloco da area injetada e da area de
drenagem linfatica, apresentaram resultados de analise histolégica comprovando a presenca
das nanoparticulas magnéticas nos linfonodos da camada subserosa do intestino dos animais
(na concentragdo de 5mg/g de linfonodo). Entdo, aproximando uma bobina dessas pecas
anatdmicas realizaram sua hipertermia magnética ex vivo aplicando um campo alternado na
faixa de 200—240 Oe (15,9-19,0 kA/m) e frequéncia de 1,2 MHz promovendo um aumento
de 14,0 °C em trés minutos de aplicacdo, onde o monitoramento da temperatura foi realizado,
em apenas um ponto, com um termdémetro de coluna de alcool (muito grande para ser
introduzido num tumor com o animal vivo). Concluiram que a concentragdo no tecido a ser
tratado, o desempenho de aquecimento e o tamanho (0,02—0,10 um) de suas particulas eram
inadequados para proporcionar o aquecimento suficiente (terapéutico) para destruir as
metéstases in vivo. Também nao realizaram nenhum experimento in vivo por temerem que 0S
animais pudessem sofrer prejuizos a sua saude (e.g. queimaduras na pele causadas por eddy
currents) na faixa de intensidade e frequéncia de campo magnético utilizada. Toda via, diante
da clara necessidade de um procedimento mais eficiente do que, apenas, a excisdo cirurgica

de um tumor principal deixando para tras metastases, e a despeito das limitacdes tecnologicas



41

e conceituais de sua época Gilchrist et al. preconizaram com bastante otimismo (e ha 60 anos)
a possibilidade de transporte (passivo) por via sistémica de nanoparticulas magnéticas in vivo
até os nodos metastaticos de uma neoplasia maligna, e sua posterior utilizacdo para entrega
localizada de calor por dissipacdo histerética, propondo futuras aplicacbes em carcinomas

metastaticos de mama, estomago, colorretal, bexiga e prostata [95].

E interessante notar como os problemas identificados por Gilchrist et al. ja elencavam
as principais dificuldades (ainda atuais) de implementacdo definitiva do procedimento HM
com NPM na clinica médica [62].

Primeiramente, a questdo da vetorizagdo sistémica das NPM: os resultados até agora
publicados sobre as aplicagdes clinicas da técnica de HM com NPM (e.g. no tratamento de
glioblastoma [21] e carcinoma de prostata [22], [23], [96]) reportam a realizacdo de injecdes
intratumorais de FM contendo NPM com diametros ~ 20 nm. A injecdo intratumoral direta
das NPM depende do grau de dificuldade de acesso ao tumor no corpo do paciente,
obviamente mais facil de ser realizada em tumores subcutdneos [14] e, em tumores mais
profundos, podendo ser guiada por ultrassom [23], ou por TC via fluoroscopia de raios-x [97].
Ja no que diz respeito a entrega via sistémica o tamanho da nanoestrutura € um parametro
fundamental. Estudos demonstram que a rota de eliminacdo renal acontece com
nanoparticulas menores do que 8 nm, enquanto para particulas maiores o processo ocorre por
rota hepatica [98]. Por outro lado, também se sabe que a maioria dos tumores sélidos tem uma
arquitetura vascular defeituosa, angiogénese extensa e drenagem linfatica defeituosa, fatores
qgue permitem que particulas (com tamanhos tdo grandes quanto 150 nm) se acumulem e
sejam retidas dentro dos tumores por periodos mais longos do que nos tecidos normais. Este
fendmeno ¢é conhecido como o efeito de permeabilidade e retencdo melhorado (EPR), e tem
sido utilizado para melhorar a eficacia terapéutica utilizando nanoparticulas (vetorizacéo
passiva) [99]. Também nas ultimas trés décadas tem sido grande o desenvolvimento de
nanocarreadores multifuncionais (numa variada faixa de tamanhos de 1-1000 nm),
principalmente utilizando a adsorcéo de biomoléculas a superficie da nanoparticula (e.g. acido
folico, anticorpos, fragmentos de anticorpos, receptores moleculares) com objetivo de
aumentar a captacdo desses nanocarreadores por células alvo (vetorizacdo ativa) para

marcacgdo, imagiamento e entrega controlada de farmacos a nivel celular [11], [58], [100].

Desde o trabalho pioneiro de Paul Ehrlich o qual sugeriu o conceito da bala magica

[101] vem-se buscando uma eficiéncia de entrega de agentes terapéuticos em quantidade
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suficiente para o tratamento adequado de neoplasias malignas. Entretanto, estudos recentes
como o relatado por Wilhelm et al. indicam uma eficiéncia de entrega cuja mediana € de
apenas 0,7 % — nesse review foram avaliadas nanoparticulas utilizadas em 232 trabalhos
publicados desde 2005 até 2015, que tratavam de sua vetorizacdo passiva (175 artigos) ou
ativa (56 artigos) para tumores sélidos [102]. Consequentemente, até o momento ndo foi
possivel por via sistémica fazer hipertermia magnética de forma terapéutica, uma vez que o
aquecimento macroscopico é um efeito coletivo e necessita de uma quantidade minima de
centros de calor para ocorrer [103], [104]. Além disso, supondo que a concentracdo de
nanoparticulas intratumoral via rota sistémica pudesse ser aumentada significativamente,
existem relatos na literatura que ap6s o processo endocitdtico dessas nanoestruturas ocorre
uma diminuicdo da eficiéncia magnetotérmica decorrente de processos de agregacao e,

portanto, interacdo dipolar entre as NPM [15], [105].

Segunda dificuldade, o estabelecimento de um limiar seguro de campo e frequéncia: a
aplicacdo de um campo eletromagnético alternado em tecidos vivos induz a geracdo de
correntes elétricas de Foucault (ou eddy currents) aquecendo por efeito Joule (dissipacao
resistiva) e de maneira ndo especifica toda a regido do corpo exposta ao campo externo. Essa
dissipacdo por eddy currents pode ser Gtil, por exemplo, na ablacdo de tumores solidos por
RF, onde o campo elétrico oscilante (na faixa de 450—500 kHz) acelera na forma de corrente
elétrica os ions (K*, Na* e CI") do tecido tumoral em contato com os eletrodos metalicos [106,
p. 159]. Contudo, durante a HM com NPM, a poténcia dissipada de forma néo localizada por
eddy currents (Peqq,) (ed. 1.3.2) além de escalar com o quadrado da intensidade (H) e da
frequéncia (f) do campo magnético alternado aplicado externamente ao corpo do paciente,
também aumenta radialmente de maneira que, para 0os mesmos valores de H e f 0
aquecimento detectado na superficie da pele do paciente seria maior no seu torso (maior
didmetro) do que nas extremidades (supondo que todo o0 corpo experimentasse 0 mesmo
campo magnético alternado) [58], [106, p. 294]. Dessa forma, aproximando a anatomia do
torso do paciente por um cilindro de raio (r) com densidade tecidual volumétrica uniforme,

calcula-se:

Peddy = O-(.uOT’:Hfr)Z (1.3.2)
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onde o é a condutividade elétrica do tecido e u, = 47x10" V.seg/A.m (no SlI). E certo,
também, que essa dissipacdo por eddy currents pode provocar o aquecimento de tecidos nao-

especificos, uma vez que os tecidos/6rgaos tém ions intra e extra-celulares.

E diferentemente do que ocorre, por exemplo, no caso da utilizagdo de IRM em que
existem diretrizes orientadoras (guidelines) determinadas pelo FDA e que suportam sua
utilizacdo na clinica médica, ainda ndo ha guidelines para a técnica de HM com NPM
estabelecendo critérios de seguranca. Na maioria dos resultados publicados in vivo (estudos
pré-clinicos e clinicos) é adotado um limiar para o produto (intensidade de campo x
frequéncia) igual a 4,85 x 10® A/m.s [58], acima do qual podem haver prejuizos para a satide
do paciente, e.g. Oleson, R. J. registrou que o aquecimento por eddy currents pode causar a
formacéo de bolhas na pele quando esse limite é ultrapassado [107]. Este critério foi definido
na literatura por Atkinson et al. (em 1984) ap6s avaliar clinicamente relatos de sensacfes
subjetivas de desconforto devido a intenso aquecimento, em pacientes que tiveram 0S
membros de suas extremidades (com um raio da ordem de 15 cm) submetidos a um campo
magnético alternado com frequéncia constante de 13,56 MHz e varias amplitudes de campo
magnético. Em seus resultados identificou que o produto Hf < 4,85 x 10® A/m.s era bem
tolerado por todos os pacientes testados [108]. Portanto, é desejavel que as NPM magnéticas
para aplicacdo in vivo de HM sejam desenhadas, i.e. suas dimensdes, a escolha do material e o
tipo da estrutura magnética (se homogénea ou do tipo core-shell) para acessar uma condicdo
de méaxima eficiéncia térmica dentro do limiar estabelecido pelo critério de Atkinson [109, p.
53].

Agora, uma vez tendo sido resolvido o problema de acumular o agente de aquecimento
magnético no local de interesse (e.g. por injecdo intratumoral direta quando o acesso ao tumor
é relativamente facil) em quantidade e com eficiéncia magnetotérmica suficientes, dentro de
um limite seguro de intensidade e frequéncia de campo magnético alternado (hnuma
configuragdo que minimize o aquecimento ndo localizado por eddy currents). Ainda
permanecem questdes sobre qual é o limiar de temperatura e tempo de aquecimento
necessario para causar danos térmicos biologicos irreversiveis as células neoplasicas (vide
secdo 1.2 sobre dosimetria térmica). E cujas respostas dependem, essencialmente, do
monitoramento (em tempo real) da distribuicdo espacial da temperatura intratumoral [28],
[41]. No caso de Gilchrist et al. a opcdo que eles tinham ao uso de termopares metalicos
(obviamente incompativeis com o emprego de campos magnéticos alternados) era 0 uso de

termdmetros de coluna de alcool inviéveis para utilizacao in vivo [95].
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Atualmente, prevalece a utilizacdo de cateteres (termémetros de fibra-Optica com
didmetros ~ 0,5—1,5 mm) na regido tratada e, tipicamente, sdo inseridas de 1—5 sondas dentro
do tumor (uma vez que o seu préprio tamanho pode ser um fator limitador para a insercdo de
muitas fibras-Opticas). Esses termOmetros, apesar de minimamente invasivos, fornecem o
valor correto da temperatura em apenas poucos pontos dentro do tumor, subestimando assim a
entrega tridimensional e ndo homogénea de calor (devida a ndo homogeneidade na
distribuicdo das NPM e também pelo arrefecimento provocado pela perfusdo sanguinea
intratumoral). Como a utilizacdo da poderosa técnica de imagiamento termografico por
ressonancia magnética (com o hardware atual) € incompativel com a realizacdo de HM com
NPM, devido ao seu forte campo DC bloquear o momento de dipolo magnético das NPM
impedindo a dissipagdo histerética [87]. A termometria tridimensional em tempo real nessa
modalidade de terapia térmica permanece, ainda, como uma questdo em aberto. E, até agora,
os melhores resultados clinicos de determinacdo volumétrica da temperatura intratumoral
durante HM com NPM séo obtidos calculando esses valores de temperatura ponto a ponto no
espaco — a partir da identificacdo do volume ocupado pelas NPM dentro do tumor, e.g. por
tomografia computadorizada (TC) — e resolvendo numericamente a equacdo de difuséo de
biocalor de Pennes (vide eg. 3.6 na secdo 3.3, utilizando como parametros de ajuste um valor
médio da taxa de perfusdo sanguinea e do SLP in vivo, os quais sdo determinados combinando
as temperaturas calculadas com algumas medi¢des diretas (termdmetros de fibra-Optica) em
pontos de referéncia dentro ou perto da regido alvo [21], [22], [97].

Esta tese ird focar em estudos pré-clinicos da HM com NPM. Ha na literatura diversos
estudos mostrando a sinergia entre a quimioterapia e a geracdo localizada de calor por HM.
Ao leitor interessado sugerimos a leitura de um review recente de Torres-Lugo e Rinaldi
[110]. Por outro lado, estudos in vivo pré-clinicos demonstrando a eficacia de hipertermia
magnética iniciam-se basicamente no final da década de 90. Jordan et al. em 1999 [111]
divulgaram resultados usando nanoparticulas a base de magnetita, com dimensao da ordem de
10 nm, numa configuracdo de hipertermia com f = 500 kHz e campo de 10 KA/m (= 126
Oe). O modelo xenogréafico estudado foi o C3H que se trata de um carcinoma mamario
induzido em camundongos. No trabalho publicado ndo esta claro a quantidade de material
injetado de forma intratumoral. Os animais foram tratados por 30 minutos e em alguns deles a
temperatura intratumoral relatada foi da ordem de 47 °C. A Figura 1.7 (A) e (B), abaixo,
mostra a evolucdo do volume tumoral de diversos animais (n = 20) por um periodo de até 50

dias. Quando comparado com o controle (animais n&o tratados) fica clara a diminuigéo na
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velocidade de crescimento tumoral dos camundongos apdés HM com NPM. Além disso,
parece haver animais com aparente remisséo tumoral completa (RC), apesar de tal resposta

bioldgica ndo ser destacada em seu artigo.

Em 2001, Hilger et al. [112] investigaram a possibilidade de ablacdo térmica
utilizando NPM de magnetita. O modelo tumoral foi 0 MX-1 e o estudo usou 10
camundongos. Temperaturas intratumorais de até 70 °C séo reportadas, em tratamentos de 4
min, numa configuracdo de campo magnético alternado de 6,5 kA/m e frequéncia de 400 kHz.
Neste caso foram injetados intratumoralmente 21 mg de material magnético. Todos 0s
animais foram sacrificados ap6s os tratamentos. Na Figura 1.7 (C) e (D) (abaixo no texto) ha
uma imagem do tumor de um dos camundongos antes e depois da magneto ablacdo. Durante a
mesma época o grupo de Kobayashi et al. (em 2006) [19] investigaram o efeito da magneto
hipertermia usando magnetolipossomas, 0s quais consistem em vesiculas da ordem 100nm
contendo nanoparticulas de magnetita em seu interior. O grupo relata estudos em diversos
modelos tumorais B16, MM46, Os515, Vx-7 e T-9. Em particular, neste ultimo modelo (um
glioma) um estudo com a inducéo de dois tumores (localizados em posi¢es diametralmente
opostas no abdémen do camundongo) foi realizado usando campo alternado de 384 Qe (=
30,6 kA/m) e f = 118 kHz. Entretanto, diferentemente de estudos anteriores, apenas em um
dos tumores foi injetado nanoparticulas magneticas. De acordo com os autores, em alguns
casos, apesar de tratar apenas um dos tumores, no 28° dia ap6s a HM ocorreu a RC dos dois
tumores do animal (vide Figura 1.7 (E) e (F) abaixo no texto). Matando as células tumorais
com calor também foi induzida uma forte resposta imune do hospedeiro. Houve uma
superexpressdo de proteinas chaperonas de estresse térmico (heat shock proteins — HSP) que
foram reguladas e liberadas a partir das celulas neoplésicas durante a hipertermia
influenciando nas respostas imunitarias antitumorais. Estudos recentes tem discutido este
importante resultado na perspectiva de uma futura aplicagdo da HM como uma espécie de

“vacina” no combate ao cancer [113]-[115].
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Figura 1.7 (A) Crescimento do carcinoma mamario C3H em camundongos néo tratados (controle) e em (B) vemos o
mesmo tipo de tumor sélido tratado por HM com NPM (temperatura tumoral de 47°C durante 30 min) com uma redugdo da
taxa de crescimento tumoral em 44% dos animais tratados. Adaptado de: Jordan et al.,1999, p.416 [111]. Na segunda parte na
figura, as radiografias de um rato mostram o tumor macroscopico (seta) em (C) antes e (D) apds a termoablagdo magnética.
Adaptado de: Hilger et al., 2001, p. 514 [112]. Na terceira parte da figura, (E) mostra uma fotografia de um camundongo com
dois tumores sélidos ndo tratados indicados pelas setas na imagem (animal controle). Nesse trabalho, o tratamento de apenas
um dos tumores, por HM com magnetolipossomas (MNL), induziu uma resposta imune antitumoral de maneira que, em
alguns camundongos, no 28° dia apds o tratamento ambos os tumores tinham desaparecido. A figura (E) é a imagem de um
dos animais que apresentaram remissdo tumoral completa, onde o tridngulo aberto indica o lado sem MNL; e o triangulo
fechado é o lado com a injecdo de MNL. Adaptado de: Kobayashi et al., 2006, p.322 [19].
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Voltando ao tratamento pela entrega seletiva de calor podemos relatar ainda o trabalho
de Ivkov et al. (em 2009) [100] o qual observa RC em 75% dos animais tratados (estudo com
n = 4) usando uma nanoparticula comercial (BNF) em alta amplitude de campo magnético
700 Oe (43,8 kA/m) e f =150 KHz no modelo tumoral murino MTG-B (carcinoma
mamario). Os camundongos foram seguidos por 60 dias e a dose injetada intratumoral de
NPM foi de 5mg de Fe/cm® de tumor (vide Figura 1.8 (A) abaixo no texto). Finalmente,
ressaltamos o artigo de Lee et al. (em 2011) [116], que investigou a realizacdo de HM
utilizando NPM core-shell. Os autores apresentaram resultados pré-clinicos com n =3
animais no modelo tumoral murino U87MG, campo de 37,3 kA/m e f =500 kHz, injetando
intratumoralmente, de acordo com os autores, apenas 75 ug de nanoparticulas de CoFe,;O4—
MnFe,0,4. Os camundongos foram seguidos por apenas 26 dias, e neste caso aparentam ter
tido RC neste periodo (vide Figura 1.8 (B) abaixo no texto). De qualquer forma, em
comparagao com casos controle e com animais tratados com o quimioterapico Doxorubicina,
fica claro a melhor eficacia da HM para o tratamento tumoral. O potencial terapéutico de
NPM core-shell é realmente animador e tem sido o foco de trabalhos recentes em nosso grupo

de nanomedicina térmica na UFG [117].
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Figura 1.8 (A) Curvas de crescimento do carcinoma mamario em 4 camundongos tratados por HM com NPM no regime
de campo alto (H = 700 Oe (43,8 KA/m) e f = 150 KHz), onde 3 animais apresentaram regressdo tumoral quase completa
numa janela de até 60 dias apds o tratamento. Adaptado de: Ivkov et al. , 2009, p.6 [100]. (B) Gréafico da razdo do volume
tumoral ap6s o tratamento (V) pelo volume inicial antes da hipertermia (V) em funcdo dos dias apos o tratamento dos
animais por: HM com nanoparticulas core-shell (), apenas a administragdo de doxorrubicina (m), HM com nanoparticulas
Feridex® (), apenas a aplicagiio do campo magnético A.C. (eddy currents) ('V), apenas com a injegio das nanoparticulas
core-shell (campo magnético desligado) (») e o grupo controle (ndo tratado) (A). No grupo tratado com doxorrubicina (m),
0 crescimento do tumor diminuiu inicialmente, mas apdés 18 dias houve recidiva. No grupo tratado com hipertermia de
nanoparticulas core-shell (e), o tumor foi claramente eliminado em 18 dias. A supressdo do crescimento tumoral nio foi
observada para os grupos: de HM com a nanoparticula Feridex® (<), aplicagdo apenas do campo magnético alternado (V),

apenas com a injecdo das nanoparticulas core-shell (») e o controle néo tratado (A). Adaptado de: Lee et al., 2011, p. 421
[116].
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Abaixo, a Tabela 1.4 sumariza os resultados da literatura discutidos nos paragrafos
anteriores e permite um panorama geral de alguns dos resultados pré-clinicos mais relevantes

(das ultimas duas décadas) no tratamento de tumores solidos por HM com NPM.

Tabela 1.4 — Sumario de alguns dos resultados pré-clinicos mais relevantes (das Gltimas duas décadas) no tratamento
de tumores solidos por hipertermia magnética (HM) com nanoparticulas magnéticas (NPM).

Massa Dias

Grupo  Animais T'\ﬂ?r?;:; NPM (kgm) (k£|z) de NPM Aqtm'?zrm apos Eifugofiz
injetada HM g
Jordan et C3H FesoilA()n::rr:;S”ane 47°C mantido
al. 1999 n~20  carcinoma 10 500 — - ~50 RP?
- Fe;0,-Dextrana por 30 min
[111] mamario
(3nm)
Hilger et MX-1 o .
al. 2001 n~10  adenocarci Fes0, 65 400 21 mgl/g de 43-71 .C o Encolhlmento2
(10-280 nm) de tumor em 3,5 min do tumor e RC
[112] -noma
. B16, Magnetolipossamas RC (tumor T-9)
P;O;Iaggzg' B MM46,  cationicos (150nm) oo B de4345°C  devidoaHM +
['19] 0s515, cheios de NPM de ' em 20 min resposta
Vx-7eT-9 FesO4 (10 nm) imunitaria
Ivkov et MTG-B
: Fes0,-BNF N 40,5-55°
al.2009  n=4  carcinoma e:04 438 150 omaemded0.STSSC g g5y gope
. (50 nm) de tumor em 15 min
[100] mamario
Leeetal. U87MG Core-shell (15 nm) Temperatura Encolhimento
2011 n=3 neoplasia (CoFe, 04— 37,3 500 75 ug ndo informada 26 do tumor e
[116] cerebral MnFe;O4) 10min de HM aparente RC

! RP = remisséo parcial do tumor;  RC = remiss&o completa do tumor.

Todavia, a utilizacdo da técnica de HM com NPM na clinica médica ja € realidade em
alguns centros de exceléncia na Europa e nos EUA para o tratamento de tumores malignos de
alto risco no cérebro, como o glioblastoma multiforme (tratado em associagdo com RT) e,
também, o cancer de prostata (tratado em associagdo com a braquiterapia de baixa taxa de
dose (LDR)?®. De fato é recente a aplicacdo clinica dessa tecnologia e a empresa alema
MagForce AG desenvolveu o primeiro sistema de HM com NPM dedicado a seres humanos —
o NanoActivator® segundo a empresa pode ser utilizado para a aplicacdo de campo magnético
alternado em qualquer regido do corpo humano, com intensidade ajustavel na faixa de 2—15

kA/m (de 25,1-188,5 Oe e frequéncia de 100 kHz — tendo recebido em abril de 2016 a

% Esta técnica é mais comumente utilizada para tratar cancer de préstata, e é realizada sob anestesia geral.
Consiste no implante de sementes radioativas feito entre o escroto e 0 reto, sem a necessidade de se fazer
incisGes no paciente, e todo o procedimento é guiado por ultrassom. Sdo implantes permanentes, ou seja, ndo séo
retiradas apds o término da atividade do material radioativo. As sementes decaem emitindo a uma pequena taxa
de dose (LDR — low dose rate) ao longo de varias semanas ou meses, dependendo do tipo de elemento radioativo
utilizado. Em geral levando de 2 a 6 meses para deixar de estar radioativo [118].
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aprovacao regulamentar europeia (CE conformity marking) para o inicio de tratamentos
comerciais em colaboragdo com o hospital universitario Charité na capital Berlin e,
anteriormente, no ano de 2015 também recebeu autorizacdo do FDA nos EUA para realizacao
de estudos clinicos em pacientes com tumor de prostata na cidade de Seattle, Washington
[119].

Os estudos clinicos com HM utilizando NPM comecaram apenas recentemente. Em
2007 Johannsen, M. et al. publicaram resultados de um estudo clinico de fase I, envolvendo
10 pacientes (faixa etaria de 62—79 anos) com tumores de prostata recorrente: estes pacientes
ndo eram adequados para prostatectomia radical de resgate ou recusavam-se a fazé-lo, onde a
média e a mediana dos volumes tumorais era, respectivamente, igual a 19,1 cm® e 15,8 cm®
conforme determinado por tomografia computadorizada (TC) e por IRM; todos os tumores ja
haviam sido tratados anteriormente por uma ou mais terapias (e.g. prostatectomia radical,
quimioterapia, radioterapia externa, braquiterapia de alta (ou baixa) taxa de dose e terapia
hormonal), onde 6 desses pacientes antes da primeira hipertermia possuiam niveis de PSA*
aumentados (entre 5,9 e 19,1 ng/ml) e os outros quatro estavam no intervalo de 0,8—3,0 ng/ml.
Todos receberam diretamente em cada tumor uma injecdo de um fluido magnético (FM)
(dispersdo aquosa na concentracdo de 112 mg/ml) com NPM de 15 nm de diametro (carogo de
magnetita Fe3O,4) revestidas com uma camada de cobertura de aminosilane, a mediana do
volume de FM injetado foi igual a 11,4 ml (o acesso ao tumor na prostata do paciente para
realizacdo da injecdo era guiado por ultrassom). Estes pacientes tiveram seus tratamentos
anteriores interrompidos e foram submetidos a 6 sessdes de HM com NPM com duracdo de
60 min cada, uma vez por semana, onde a de intensidade de campo magnético alternado (com
frequéncia igual a 100 kHz) inicialmente igual a 2,5 kA/m era aumentada até que o paciente

relatasse sensacdes subjetivas de desconforto (e.g. intenso aquecimento e desconforto na

* Antigeno prostatico especifico (PSA— prostate-specific antigen) é uma enzima (glicoproteina) produzida pelas
células da glandula prostatica (é encontrado principalmente no sémen, mas uma pequena quantidade é também
encontrada no sangue) sendo utilizado para o diagnéstico, monitoramento e controle do carcinoma de préstata.
Os niveis sanguineos de PSA séo elevados em homens com céncer de prostata e o teste de PSA foi
primeiramente aprovado pelo FDA em 1986 para monitorar a evolucdo da doenga em pacientes ja diagnosticados
e, a partir de 1994 o FDA aprovou 0 seu uso em conjunto com o exame digital retal como teste assintomatico
[120]. A maioria dos homens saudaveis tém niveis abaixo de 4 ng/ml de sangue. A chance de um homem
desenvolver cancer de prdstata aumenta proporcionalmente com o aumento do nivel do PSA. Entretanto, quase
15% dos homens com PSA abaixo de 4 ng/ml sdo diagnosticados com cancer de prostata na bidpsia. Os homens
com nivel de PSA na faixa de 4-10 ng/ml, tém uma chance de 1 em 4 de ter a doenca. Se o PSA se encontra
acima de 10 ng/ml, a possibilidade de ter cancer de prostata é superior a 50% [121].
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regido da virilha e perineal) até o valor de 4,0—5,0 kA/m (intensidade bem tolerada por todos

0s pacientes) e, entdo, mantido por 60 min de aquecimento [69], [96].

O monitoramento em tempo real da temperatura foi realizado de maneira invasiva com
a introducdo de quatro termdmetros de fibra-dptica nos tumores, tal que (nos 10 pacientes) o
valor medio das maximas temperaturas intratumorais registradas pontualmente foi igual 43,5
°C (variando de 41,4-51,3 °C) (sendo que um dos pacientes chegou a acessar 55 °C em ao
menos um dos quatros pontos monitorados). E, tambem, foi prevista teoricamente a
temperatura intratumoral que haveria de ser acessada durante os 60 min de HM com NPM:
resultado de um calculo numérico tridimensional supondo uma taxa de perfusdo sanguinea
constante (parametro de ajuste) para cada tumor na solucdo da equacao de difusdo de biocalor
de Pennes (vide eq. 3.6, na pagina 106) [122], isto feito com base no mapeamento do volume
ocupado pelas NPM dentro tumor de cada paciente conforme determinado por TC antes de
cada hipertermia (com a deteccdo de 89,5% das NPM injetadas correspondendo a uma
mediana de 50 mg de material magnético nanoparticulado distribuido de forma néo
homogénea dentro do volume tumoral). Dessa forma também foi estimado (por paciente) o
valor do SLP in vivo das NPM, com mediana igual a 115 W/kg. Assim a mediana dos valores
calculados (tridimensionalmente) para os percentis T, Tso € Tgo da temperatura intratumoral
(temperatura excedida por 20%, 50% e 90% do volume da prostata aquecida) foram,
respectivamente, iguais a 41,1 °C (no intervalo 40,0-47,4 °C), 40,8 °C (no intervalo

39,5-45,4 °C) e 40,1 °C (no intervalo 38,8—43,4 °C).

Para determinar uma correlagdo entre o efeito cumulativo da entrega de calor ap6s
sucessivas sessdes de hipertermia, foi calculado para cada paciente o valor da dose térmica
(CEMA43) ao final dos seis tratamentos: a média e a mediana do valor de CEM43+y, foram,
respectivamente, iguais a 20,9 min e 7,8 min [22], [69]. Esse estudo clinico seguiu os 10
pacientes por mais de um ano e sua resposta biologica ao tratamento (nos primeiros 4,5 meses
apos a hipertermia) incluiu um declinio de 25% até 70% nos niveis de PSA de oito pacientes,
0 que pareceu estar correlacionado a temperaturas intratumorais mais elevadas e a distribuicdo
mais homogénea das NPM [96]. Posteriormente, em 2010 Johannsen, M. et al. publicaram
outros resultados clinicos de fase I envolvendo novos 8 pacientes, também com carcinoma de
prostata recorrente, agora, tratados por HM com NPM combinada com braquiterapia—LDR
(sementes de iodine—125 foram implantadas juntamente com a inje¢do de NPM). Seguindo o
mesmo protocolo de hipertermia do estudo anterior, nesse segundo grupo de terapia

combinada, obtiveram-se mediana Tgy = 39,3 °C e CEM4319; = 5,8 min. Estas foram doses
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térmicas adequadas para o tratamento combinado, mas seriam insuficientes pensando na HM

com NPM como monoterapia [22].

Outro interessante resultado da literatura, e que também ilustra a eficiéncia da técnica
de HM com NPM no tratamento de tumores solidos complexos e de alto risco, foi publicado
em 2011 por Maier-Hauff, K. et al. encerrando um estudo clinico de fase Il envolvendo 59
pacientes com carcinoma cerebral de glioblastoma multiforme recorrente, cuja expectativa
média de vida era > 3 meses e o tamanho de cada tumor ndo ultrapassava 7 cm de didmetro
(23 pacientes com idade < 50 anos e os outros 36 com idade > 50 anos, onde 54% de todos
eles eram homens). Todos os tumores j& haviam sido tratados anteriormente, alguns por mais

de um tipo de terapia: 56 cirurgicamente (resseccao), 58 por RT e 51 por QT [21].

Cada paciente recebeu uma injecéo intratumoral do mesmo tipo de FM utilizado nos
experimentos de Johannsen, M. et al. (FesO4-Aminosilane), agora, com NPM de didmetro um
pouco menor (igual a 12 nm): a mediana do volume injetado foi igual a 4,5 mi
correspondendo a uma concentracdo de 0,28 ml de FM / cm® de tumor, e essa injecdo
envolvia um procedimento cirdrgico minimamente invasivo, guiado por ultrassom, de
perfuracdo do cranio e acesso ao tumor no cérebro do paciente. Todos os pacientes foram
tratados empregando duas sessdes de 60 min de HM com NPM por semana, durante 6
semanas (totalizando 720 min de aquecimento), combinando com administracdes de RT, cuja
mediana das doses administradas foi igual a 30 Gy fracionada em 5 x 2 Gy/semana, antes (ou
depois) de cada hipertermia. A intensidade de campo magnético alternado (com frequéncia
igual a 100 kHz) no intervalo de 3,8—13,5 kA/m era bem tolerada por todos os pacientes, com
relatos de alguns efeitos colaterais: e.g. durante a hipertermia 50 % dos pacientes
apresentaram sudorese branda; 47 % relataram sensacdo de aquecimento e desconforto na
regido tratada; 13,6 % tiveram dores de cabeca branda, mas em 3 pacientes a0 menos uma de
suas sessoes teve que ser abortada devido a dor intensa (provavelmente resultante do aumento
da pressdo intracranial devido o aquecimento local); em 9,1 % a temperatura corpdrea chegou
ao valor de 38 °C. Através do mesmo acesso para injecdo das NPM, tambeém foi introduzido
um termbémetro de fibra-Optica no tumor de cada paciente para 0 monitoramento em tempo
real da temperatura intratumoral, e a mediana dos valores de temperatura intratumoral
maxima registrada (em um Unico ponto) nos 59 pacientes foi igual a 51,2 °C (sendo que um

deles registrou um maximo de 82,0 °C) [21].
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A estimativa tridimensional da temperatura intratumoral (em funcdo do tempo de HM)
foi realizada utilizando o mesmo protocolo de Johannsen, M. et al. (publicado em 2007 e
discutido nos paragrafos anteriores), calculando o seu valor ponto a ponto na regido tratada,
numa simulacdo numérica da equacéo de biocalor (vide eg. 3.6, na pagina 106) usando como
input a localizagdo dos centros de calor (volume ocupado pelas NPM dentro do tumor) o que
é determinado por imagens de TC e, também, fazendo a suposi¢cdo de uma taxa media de
perfusdo sanguinea intratumoral constante no tempo (vide Figura 1.9 abaixo no texto). A
resposta bioldgica a terapia combinada de RT + HM com NPM foram medianas de
sobrevivéncia iguais a 13,4 meses apds o segundo diagnostico positivo de glioblastoma (todos
pacientes com tumores recorrentes) e igual a 23,2 meses apds o primeiro diagndstico positivo,
respectivamente, um aumento de 7,6 meses e de 8,6 meses quando comparado a outros
resultados da literatura de pacientes tratados apenas por quimioterapia (atual modalidade de
eleicdo na clinica médica) [21], [42, p. 311-312].
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Figura 1.9 (A) e (B) sdo imagens obtidas por IRM do cérebro do paciente antes do tratamento de HM com NPM onde é
possivel identificar o do tumor de glioblastoma multiforme recorrente (indicado pelas setas brancas). (C) e (D) sdo imagens
de TC apos a injecdo de NPM diretamente no tumor do paciente, nessa imagem é possivel identificar a regido ocupada pelas
NPM dentro do tumor (area mais clara na imagem). Linhas isotérmicas indicam as fronteiras das temperaturas de tratamento,
calculadas numericamente com base no volume ocupado, na massa identificada e no SLP in vivo das NPM dentro do tumor
(para uma taxa de perfusdo atribuida e suposta constante e, também, em fungdo da intensidade e da frequéncia do campo
magnético alternado empregado durante a hipertermia): regides aquecidas até 40 °C (linha azul) e até 50 °C (linha vermelha).
A linha marrom representa o limite do volume tumoral. (E) e (F) mostram uma fusdo das imagens de IRM e TC: do volume
reconstruido do tumor apds a injecdo de NPM e antes da HM (na cor marrom), do volume ocupado pelas NPM dentro do
tumor (na cor azul) e, também, o volume ocupado pelo termdmetro de fibra-Optica (na cor verde). Adaptado de: MAIER-
HAUFF, et al., 2011, p. 319 [21].

No tratamento de tumores sélidos por terapias termicas em qualquer que seja a técnica
utilizada o monitoramento in vivo da temperatura intratumoral (em tempo real) é um ponto
critico: (i) para a delimitacdo precisa da regido aquecida e preservacdo de tecidos sadios;
determinacéo das distribui¢Oes de temperatura intratumorais (devida a ndo homogeneidade na

entrega de calor); (ii) para a validacdo da eficiéncia de um procedimento, principalmente dos
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efeitos de resposta bioldgica ao tratamento em termos da dose térmica equivalente, ou seja, a
identificacdo de um limiar de temperatura e tempo de aquecimento necessarios para provocar
danos irreversiveis aos tecidos [29], [123], [124]. Atualmente, a modalidade de elei¢do na
clinica médica para realizacdo de termometria tridimensional intratumoral (de forma precisa,
ndo invasiva e ndo ionizante), é a técnica de IRM (e.g. empregada durante a hipertermia (ou
ablacdo) de tumores solidos fibrosos por HIFU [8], [106, p. 181-182], por radiofrequéncia
[2], [88], ou por microondas [5], [7]). Contudo, o seu principio de funcionamento ndo é
compativel com todas as modalidades de terapias térmicas — e.g. em procedimentos de
hipertermia utilizando NPM como fontes de calor intratumoral — uma vez que o forte campo
magnético estatico do equipamento de IRM (1,5-3,0 T) impede que os monodominios

magnéticos dissipem calor por perda histerética [87].

Portanto, no que diz respeito & HM com NPM, uma alternativa para termografia in
vivo e em tempo real poderia ser a técnica de imagiamento termografico ultrassonico (1US),
também ndo invasiva, ndo utiliza radiacdo ionizante, bem mais barata que o IRM e com a
possibilidade de hardware portatil. Resultados interessantes da literatura tém mostrado que
esta modalidade pode vir a ser muito Util para a estimativa in vivo de temperaturas
intratumorais na faixa de hipertermia assim como para a correta delimitacdo de zonas de
ablacdo [106, Cap. 13], [125]. Outra modalidade de termometria ndo invasiva possivel de ser
utilizada para monitorar em tempo real um procedimento de HM com NPM, contudo,
aplicavel somente a tumores superficiais, mas com potencial impacto clinico significativo (em
termos de precisdo, facilidade de utilizacdo, custo e beneficio), é o imagiamento
bidimensional por infravermelho o qual ja tem sido utilizado na detec¢do precoce de tumores

de mama [126] e melanoma [127] evitando biopsias desnecessarias.

Nessa tese, foram realizados experimentos de HM in vivo com NPM em camundongos
Swiss com 0 modelo tumoral murino de Sarcoma 180 (s6lido, subcutaneo e ndo metastatico) e
cujos resultados serdo apresentados e discutidos nos capitulos de 3 a 5. A termometria in vivo
durante a hipertermia utilizou tanto termdmetros de fibra-6ptica quanto a termografia por
infravermelho (imagiamento com uma camera termografica) para monitorar o aquecimento da
pele na regido de interesse sobre o tumor de cada animal. Em alguns experimentos especificos
(vide secdo 5.3) a temperatura intratumoral de alguns camundongos também foi monitorada

com a introdugdo de trés termometros de fibra-Optica em seus tumores.



56

Na sequéncia, a secdo 1.4 apresentara informacdes sobre o tumor de Sarcoma em
humanos, uma neoplasia maligna em geral com mau progndstico para 0s pacientes e que
acomete principalmente criancas. O tratamento padrdo dos tumores malignos de sarcomas de
partes moles € a resseccdo do tumor com uma grande margem de seguranga em associacao
com a administracdo de QT. O objetivo da secdo 1.4 é situar o leitor quanto as motivacdes do
presente trabalho na escolha do modelo xenografico de S180 e nossa proposicdo de uma
alternativa de tratamento adjuvante (por HM com NPM) ao o tratamento tradicional dessas

neoplasias.
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1.4 Sarcomas.

O modelo xenogréafico utilizado nessa tese, para realizacdo dos experimentos de
hipertermia magnética in vivo, foi o tumor murino de Sarcoma S180 (sélido, subcutaneo e ndo

metastatico).

Em humanos, os sarcomas séo tumores raros, correspondendo a cerca de 1% de todas
as neoplasias malignas diagnosticadas em adultos [128]. Todavia, com estimativas entre 8.300
e 10.390 novos casos identificados por ano nos EUA [129], [130] e no Brasil cerca de 7.500
[131].

De maneira geral, os pacientes diagnosticados correspondem com menor frequéncia
(~ 20% dos casos) a tumores 6sseos malignos (0s principais sdo 0 osteossarcoma, sarcoma de
Ewing e o condrossarcoma); e com maior frequéncia (~ 80% dos casos) aos sarcomas de
partes moles (i.e. tumores sélidos malignos que podem se desenvolver nos musculos, tend@es,
nervos do corpo e gorduras) e que possui mais de 50 variacGes catalogadas na literatura
classificados de acordo com o tipo de tecido histoloégico dos quais derivam [131]. Os
sarcomas de partes moles tem sua origem em células-tronco mesenquimais, principalmente
mesodérmicas, que sdo responsaveis pela origem do tecido conectivo distribuido pelo corpo
(e.g. o pericardio, pleura, endotélio de vasos sanguineos, musculos liso e estriado, 0sso,
cartilagem e sinovial), portanto, a doenca pode se desenvolver praticamente em todas as
regibes do corpo humano [129]. Apesar de se manifestar predominantemente nas
extremidades: 46% nos membros inferiores e 13% nos membros superiores; 19% no tronco;

12% no retroperitdnio; 9% cabeca e pesco¢o e 1% em outras localidades [128].

Séo neoplasias de mau progndstico [132], [133], sendo que em pacientes com lesdo de
alto grau a probabilidade de disseminacdo metastatica € > 50% [129], e nesses casos 0 tempo
médio de sobrevivéncia desde o momento do diagnostico ¢ de 8—12 meses [132]. Nos
pacientes com sarcomas de partes moles em até 50% dos casos as metastases sdo encontradas
nos pulmdes, em 13% dos pacientes sdo detectadas nos linfonodos, podendo também ser
identificadas no figado, 0ssos e cérebro. Ja nos tumores 0sseos em 7% das vezes estdo nos
linfonodos, mas, em 80% dos diagndsticos de osteossarcomas, sdo encontradas metastases nos
pulmdes [128], [129].
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O tratamento padrdo para os sarcomas de partes moles é a resseccdo cirdrgica em
bloco (com grande margem de seguranca) — no passado com a amputacdo do membro doente
— atualmente, devido a utilizacdo combinada de quimioterapia (com a doxorrubicina como
farmaco padréo no tratamento de adultos desde 1970), em 90% dos procedimentos cirirgicos
0 membro do paciente é preservado. Contudo, esses tumores ainda apresentam uma baixa
resposta biolégica a quimioterapia convencional como monoterapia, apenas alguns
quimioterapicos induzem resposta em mais de 15% dos pacientes, incluindo doxorrubicina,
ifosfamida, epirubicina, dacarbacina (DTIC), dactinomicina e metotrexato [129], [132]. A
sobrevida geral em 5 anos ¢ da ordem de 50—60 %, com cerca de 80% dos pacientes (com
lesbes em estagio avangado) morrendo de doenca metastatica entre 2 a 3 anos apds o

diagnostico inicial [129].

As informacgdes da literatura sobre os sarcomas sao ainda mais preocupantes quando é
avaliada a sua incidéncia em criancas, correspondendo (em escala mundial) a cerca de 15 %
de todos os casos de cancer infantil diagnosticados [128], [129]. Contudo existem variantes
geograficas, e em paises da Asia Oriental e da América Central e do Sul esse indice tende a
ser inferior, e.g. no Brasil o Instituto Nacional de Cancer (INCA) numa publicacdo de 2008
considera uma taxa de incidéncia entre 4% e 8% dos tumores pediatricos [134], [135]. Essa é
uma frequéncia relativa adotada para a maioria das populacdes fora da Africa, uma vez que
nesse continente os sarcomas compreendem de 8% a 16% das neoplasias malignas em

criangas [135].

Em criancas a incidéncia dos tumores 6sseos malignos de Ewing e 0 osteossarcoma é
aproximadamente 5% dos tumores infantis [134], [135], predominando a ocorréncia de

sarcomas de partes moles:

i) De 51-67 % sdo rabdomiossarcomas [135] — tumores sélidos do mdusculo
estriado (ou esquelético) que afetam principalmente, em 30—40% dos casos, a
cabeca e o pescoco; de 20—25% atinge os aparelhos urinario e reprodutor; de
18-20% os bragos e pernas; e da ordem de 7% a regido do peito [136].

i) De 14—24 % sdo fibrossarcomas — cuja principal célula desse tipo histologico é o
fibroblasto, e a doenca compromete mais frequentemente as extremidades, tronco
e pescogo [135].

iii) De 19-25 % s&o sarcomas de partes moles ndo especificados [135].
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De maneira geral, criancas do sexo feminino tem uma sobrevida geral menor do que as
criancas do sexo masculino e, na faixa etaria dos 10 aos 14 anos, também apresentam um pior
prognostico [134], [135]. No Brasil, e.g. dados do A.C. Camargo Cancer Center (em Séo
Paulo-SP) para criancas com sarcomas de partes moles de diferentes tipos, acompanhadas de
1991 a 2002, mostram uma sobrevida geral em 5 anos depois do diagndstico igual a 25%
(com doenca metastética), a 57,4% (com doenga em estagio avancado) e 72% (com doenca
localizada) [134].

Em Goiéania-GO, assim como em outras regibes do pais, sdo realizados registros de
cancer de base populacional (RCBP®) que, entre outros parametros, avaliam a incidéncia de
sarcoma infanto-juvenil por tipo de tumor maligno, valor absoluto de casos identificados
(Vaps) € taxa bruta (TB)® por 1.000.000 de criancas e adolescentes. A Tabela 1.5 (abaixo)
apresenta um excerto dessa base de dados (avaliada no periodo de 1999 a 2003), segundo 0
sexo e faixas etérias especificas. Esses dados publicados pelo INCA em 2008 revelam,
primeiramente, que a incidéncia de tumores 6sseos entre a populacdo de meninos (TB = 26,04
casos/milhdo) é bem maior do que entre a populacdo de meninas (TB = 10,41 casos/milhdo),
mas nos dois grupos um maior nimero (em valores absolutos) de diagndésticos foi identificado
na faixa etaria de 10—18 anos. Segundo, no que diz respeito a ocorréncia de sarcomas de
partes moles, a situacdo € pior para as meninas (TB = 18,73 casos/milhdo) comparativamente
aos meninos (TB = 11,46 casos/milhdo). Enquanto para as meninas, um maior numero (em
valores absolutos) de diagnosticos foi identificado na faixa etaria de 5—14 anos, entre os

meninos isso ocorreu para as faixas etarias de 1-4 anos e de 10—14 anos.

® 0 RCBP do municipio de Goiania-GO, desde 1994, conta com suporte fisico, financeiro e recursos humanos da
Associacdo de Combate ao Cancer em Goias (ACCG) ligada ao Hospital Aradjo Jorge. Os dados sdo coletados
ativamente em 340 fontes notificadoras: quatro hospitais publicos, dois hospitais filantropicos, 43 hospitais
particulares, 33 laboratérios de anatomia patoldgica, 120 laboratdrios de analises clinicas e 138 consultérios
médicos. Além de determinar a incidéncia e a mortalidade do cancer em Goiania, as informacdes sdo
disponibilizadas para investigagGes clinicas e pesquisas multicéntricas, bem como instrumento de gestdo em
salde publica pela Secretaria Estadual de Salde de Goias (SES-GO) [134, p. 92-96].

T . . ~ i total de t eriodo definid
8 Esse indice ¢ avaliado como a razdo: Taxa bruta = (n”mm fotal de wm evento rum periodo defint 0) 108
populagio de referéncia para o periodo definido

E faz uma projecdo do nimero de casos identificados de cancer infanto-juvenil por um milhdo de criancas e
adolescentes, relativamente a populagdo de risco por faixa etaria, sexo e periodo determinado (na regido
geografica em especifico). A base populacional (total) de risco para Goiania (de 1999 a 2003) que serviu de
referéncia para o calculo de TB na Tabela 1.5 (na faixa etaria de 0—18 anos) foi de 960.050 criangas do sexo
masculino e de 961.015 criancas do sexo feminino [134, p. 93].
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Tabela 1.5 — Incidéncia por tipo de sarcoma infanto-juvenil em Goiania-GO (periodo avaliado de 1999 a 2003):
valores absolutos (V) de casos diagnosticados, taxa bruta (TB) por 1.000.000 de criangas e adolescentes (de 0—18
anos), segundo o sexo e faixas etarias especificas.

Masculino Feminino
Tumores N° de casos (V4ps) por faixa etaria N° de casos (V 4ps) por faixa etaria
pediatricos 0 1-4 59 10-14 15-18 0-18 TB' 0 1-4 59 10-14 15-18 0-18 TB'
Tumores 6sseos (TO) 0 0 2 11 12 25 26,04 1 1 2 3 3 10 10,41
Osteossarcomas 0 0 1 5 6 12 12,50 0 1 1 2 0 4 4,16
Condrossarcomas 0 0 0 1 1 1,04 0 0 1 0 1 1,04
2 7z
TE esarcomasosseos 6 3 10 1042 0o o0 1 0 2 3 312
relacionados
Outros TO o 0 o 0 2 2 208 o 0o o0 0 0 0 000
especificados
TO néo especificados 0 0 0 0 0 0 0,00 1 0 0 0 1 2 2,08
3
SPM”e outros 0 3 1 4 3 11 11,46 1 6 4 1 6 18 18,73
sarcomas extra-0sseos
Rabdomiossarcomas 0 1 0 2 2 5 5,21 0 5 3 1 2 11 11,45
4 4
FBLBNP eoutras 0 0 1 104 0o 0 0 0 2 2 208
neoplasias
Sarcoma de Kaposi 0 0 0 0 0 0 0,00 0 0 0 0 0 0 0,00
Outros SPM 0 2 0 2 1 5 521 1 1 o0 0 2 4 416
especificados
PM na
SPM nao 0 0 0 0 0 0 000 o 0o 1 0 0 1 104

especificados

! Nota de rodapé 6 (acima no texto)

2TE = Tumor de Ewing

¥SPM = Sarcoma de partes moles

*FB = Fibrossarcomas; BNP = tumor da Bainha Nervo Periférica;

Adaptado de: Instituto Nacional de Cancer (Brazil) e Sociedade Brasileira de Oncologia Pediatrica, Orgs., 2008, p. 92 [134]

Portanto, a identificacdo de estratégias terapéuticas mais eficazes para tratar o sarcoma
é de grande importancia [132], [137], [138]. De fato, em um recente estudo clinico de fase 11
[130] resultado da colaboracgdo entre nove centros de pesquisa (na Europa e nos EUA), que no
periodo de 1997 a 2006, seguiu 341 pacientes (homens e mulheres com idade entre 18 e 70
anos) com diferentes tipos de sarcomas de partes moles de alto risco — recrutados com doenca
primaria ou recorrente (j& anteriormente submetidos a cirurgia) — e de alto risco (81% nas
regides abdominal e pélvica, 18% tronco, 1% cabeca e pescoc¢o), todos tumores soélidos ndo
metastaticos com didmetro > 5 cm. Os pacientes foram divididos em um primeiro grupo
controle (n = 172) tratado, apenas, com um triplo complexo quimioterapico (etoposide,
ifosfamida e doxorubicina (EIA)). E um segundo grupo (n = 169) tratado com EIA +
Hipertermia (HT) — o aquecimento foi gerado por RF, sessdes de 60 min, onde a temperatura
intratumoral era mantida entre 40°—43°C. Os resultados desse ensaio clinico demonstraram
que a terapia combinada aumentou a mediana de sobrevida livre da doenga, de 16,2 meses
(apenas com EIA) para 31,7 meses (EIA+HT). Também observaram que, em 10 anos de
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monitoramento, apenas 6,8% dos pacientes do grupo EIA+HT apresentou desenvolvimento
progressivo da doenga, contra 20,6 % no grupo controle [41], [42, p. 139], [130]. Esse
importante resultado da literatura € uma confirmacdo adicional do conhecimento bem
estabelecido de que a hipertermia tem efeitos sinérgicos com quimioterapia e radioterapia
[110], [139].
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2 Materiais, modelo tumoral murino e metodologia experimental

Neste capitulo 2 apresentaremos de maneira detalhada as diferentes montagens
experimentais empregadas em nossos experimentos de hipertermia magnética in vivo com
nanoparticulas magnéticas, assim como o modelo experimental murino que foi estudado
durante esse projeto de doutorado e, também, a completa caracterizacao dos diferentes fluidos
magnéticos utilizados. O leitor mais interessado numa discussao teorica fundamental sobre o
fendmeno fisico de geracdo de calor com nanoparticulas magnéticas devido a acdo de um
campo magnético alternado deve dirigir-se ao Apéndice B. E para uma melhor compreenséao
sobre os efeitos da emissividade direcional espectral, na determinacdo da temperatura
aparente de uma superficie curva utilizando uma camera termogréfica, encontrard uma
discussdo tedrica completa no Apéndice C.

2.1  Fluidos magnéticos

N&o é parte do escopo dessa tese dissertar em profundidade sobre a teoria relacionada
as diferentes classes de materiais magnéticos existentes na natureza (e.g. paramagnéticos,
ferromagnéticos, ferrimagnéticos, antiferromagnéticos) [140], contudo, no que diz respeito
aos materiais superparamagnéticos (que é o caso das nanoparticulas magnéticas utilizadas em
nossos experimentos de hipertermia in vivo) ha uma se¢do dedica ao seu estudo no Apéndice
B.1. Também n&o é pretensdo do autor estabelecer uma profunda discussdo sobre materiais
magnéticos  nanoestruturados com  aplicagbes biomédicas, cujo desenvolvimento,
caracterizacdo e finalidades sdo amplamente conhecidos na literatura [141]. Sera apresentada
ao leitor uma definicdo muito breve sobre o que séo os fluidos magnéticos, a sintese e

caracterizacao das nanoparticulas magneticas utilizadas nos experimentos aqui relatados.

O fluido magnético (FM) é uma suspensdo coloidal estavel de nanoparticulas
magnéticas (NPM) com diametro da ordem de 10 — 20 nm dispersas em um liquido carreador,
que pode ser um fluido polar (e.g. a &gua), ou apolar (e.g. 6leo mineral ou vegetal). As NPM
sdo compostas, principalmente, de ferritas (e.g. magnetita (Fe3O4), maguemita (y-Fe,O3) e
etc.) e devido sua dimensdo reduzida sdo matematicamente modeladas como monodominios
magnéticos (e.g. com volume esférico) e sua resposta a aplicagdo de um campo magnético

externo, ou seja, a sua curva de magnetizacdo é superparamagnética (com auséncia de campo
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coercitivo) quando verificada por meio de experimentos de baixa frequéncia (~ 100 Hz) e
quando essa medida for realizada por meio de experimentos de alta frequéncia, entdo, podera
apresentar campo coercitivo ndo nulo (vide Apéndice B.1). No coloide a agitacdo térmica
contribui fortemente para manter as nanoparticulas suspensas (movimento Browniano),
contudo, e.g. devido a interacdo dipolar o sistema pode se auto-organizar formando arranjos
de cadeias lineares e, portanto, a estabilidade desse material magnético nanoparticulado é o
resultado de diferentes energias potenciais de interacdo atrativas e/ou repulsivas (vide a
Tabela 2.1) [142].

Tabela 2.1 — Energias potenciais de interacdo entre as nanoparticulas magnéticas (monodominios magnéticos) num
fluido magnético [142].

_Tlpos qe Energia Potencial de interagéo Forca ent’re as
interacdo nanoparticulas
Van der Waals A 2d? 2d? C%*—(2d%) Atrativa
[Hamaker] Uyaw = A D) + <7 +in —z
3 £p—¢s 2 3hve(ng—-n2) ..
Onde: A= —kBT< L ) P (Coeficiente  de
4 Eptes 16\/§(n%,—n§) /3
Hamaker), &, (constante dielétrica da particula), &5 (constante
dielétrica do solvente), h (constante de Plank), v, (frequéncia
caracteristica de absor¢do), n, e ng (o indice de refracdo da particula
e do solvente)
Dipolar Magnética po [Mi;-m; 3 _ Atrativa ou
Uam =3 |1—53 r_s(mi ) (m; - 1) repulsiva
Onde: m = %Msd3 (momento dipolar magnético da nanoparticula),
M, (magnetizacdo de saturacgdo).
o fnd2§2 L+2, (14t 1 <25 _
Repulséo Estérica Ure > - . l/z T osex= Repulsiva
t 0 ; sex=>26
Onde: & (espessura da camada de cobertura), ¢ (grafting), [ = %x e
(=2
d
) kBT ZeZK(r—d)
Eletrostatica R <TV) " Repulsiva

Onde: gy, (permissividade elétrica do liquido carreador), g (a carga
do contra-ion da dupla camada elétrica), k (inverso do raio de

Debye), W, (potencial de Stern ou potencial zeta) e y = tanh (fk‘psT )
B
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Assim, durante a sintese dos FM diferentes rotas quimicas sdo empregadas com o
objetivo de manter a estabilidade da suspensdo magnética, criando interacdes repulsivas: (i)
do tipo estérica adsorvendo a superficie dessas NPM uma camada molecular surfactante e que
também serve para funcionaliza-las (FM surfactado); (ii) ou do tipo eletrostatica criando uma
densidade superficial de cargas elétricas (camada idnica) de mesmo sinal em todas elas (FM
ibnico); (iii) existe ainda a possibilidade de combinar ambas estratégias (FM ibnico-
surfactado) [143]. A Figura 2.1 é um esquema simplificado dessas NPM em diferentes meios

carreadores e com diferentes camadas de cobertura

(A) (B) (C) (D)

Figura2.1 Em (A) vé-se uma fotografia de um FM dentro de um béquer sendo atraido por um imé. Na sequéncia, ha
uma representacdo dos diferentes tipos de nanoparticulas magnéticas: (B) dispersas em solvente apolar, com uma camada
surfactante de cobertura (FM surfactado); (C) dispersas em solvente polar (pH > 7), 0 meio basico ocasiona uma distribuicdo
superficial de cargas e, entdo, contra-ions da solucdo sdo atraidos formando a dupla camada iénica (FM ibnico); e (D)
dispersas em solvente polar, mas com recobrimento molecular também polar (FM idnico-surfactado). As setas simbolizam a
orientacdo do momento dipolar magnético das nanoparticulas.

2.1.1 Sintese e caracterizacdo das nanoparticulas de MnFe,O,—Citrato

O FM utilizado nos experimentos relatados na primeira parte dessa tese e que seréo
discutidos no capitulo 3 (vide protocolos experimentais na se¢do 3.2) consiste em NPM de
ferritas de manganés (MnFe,O,) recobertas com citrato ([C¢HsO-]>) suspensas em &gua,
foram sintetizadas utilizando o método de coprecipitacdo (em nosso préprio grupo de
pesquisa) e também caracterizadas: no Instituto de Fisica — IF/UFG utilizando as técnicas de
mangnetometria de amostra vibrante (MAV), microscopia eletronica de transmissdo (MET)
(no Laboratério Multiusuério de Microscopia de Alta Resolugdo — LabMic) e, também,
difratometria de Raios-X (DRX) (no Instituto de Quimica — IQ/UFG).
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Para a sintese de nossas NPM de ferrita de manganés, primeiramente, 50 nmol de
FeCl; e 25 nmol de MnCl, (ambos dissolvidos em 100 ml de HCL 3% w/w) foram
adicionados num volume de 500 ml de metilamina (2 mol/L) em ebulicdo, e a mistura foi
mantida sob vigorosa agitacdo. Apds 30 min de reacdo, a parte sélida obtida foi separada
magneticamente do sobrenadante e lavada trés vezes em agua destilada. O precipitado
formado foi acidificado com uma solugédo de HNO3 a 0,5 mol/L e separado magneticamente
do sobrenadante, o qual foi descartado. Os nanogrdos obtidos foram tratados
hidrotermicamente numa solugdo de 0,5 mol/L de Fe(NOs); mantida em ebuli¢do por 30 min,
onde o excesso de nitrato férrico foi removido da solucdo por decantacdo magnética. Para
elaboracdo da amostra de fluido magnético, o precipitado formado foi fracionado e as
nanoparticulas pipetadas numa solucédo aquosa, modificando sua superficie usando citrato de
sodio, sob agitacdo durante 30 min, com uma fracdo massica de 5% entre Naz;CsHsO; € a
ferrita de manganés, num volume de 50 ml de &gua. O precipitado obtido foi magneticamente
separado e o sobrenadante descartado. Finalmente, o precipitado obtido foi lavado trés vezes
em acetona, entdo, a quantidade deseja de agua foi adicionada e o excesso de acetona
evaporado formando, assim, a amostra final do fluido magnético de nanoparticulas
magnéticas de ferritas de manganés recobertas com citrato (MnFe,O, — Citrato), na
concentracdo C = 23,24 mg/ml. O coloide obtido tem pH fisioldgico e é uma solucdo estavel

de nanoparticulas dispersas em &gua [14].

Essas NPM de MnFe,O, — Citrato foram extensivamente caracterizadas. Sua
microscopia eletronica de transmissdo (MET) foi realizada com um microscopio JEOL JEM-
2100 cuja voltagem de aceleracdo do feixe de elétrons é de 200 kV e que permite resolucao de
2,5 A entre pontos. A partir das imagens de MET o diametro médio das NPM foi calculado

utilizando a funcéo lognormal para analise da distribuigdo de tamanhos (eq. 2.1):

-0 (2.1)

1
D)=|——ex
g(D) <_27TD5D> 14 262

onde D, é o diametro modal e &, ¢ a dispersdo na medida do diametro, esses dois parametros
sdo obtidos utilizando a eq. 2.1 para ajustar os resultados experimentais (histograma da
frequéncia de tamanhos obtidos analisando as imagens de MET). O desvio padrdo foi

calculado usando a expressao abaixo (eq. 2.2):
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$D = [(exp(83) - 1) Dgexn(e3 (22)

A caracterizagdo magnética foi feita utilizando um magnetémetro de amostra vibrante

(MAV) modelo ADE EV9 operado numa faixa de intensidade de campo magnético igual a
—20.000 Oe < H < 20.000 Oe (em unidades do CGS) e frequéncia de oscilagdo da amostra

igual a 100 Hz. A difracdo de Raios-X das NPM de MnFe,O, — Citrato foi realizada num
difratdmetro Shimadzu® XRD 6000 em modo de reflexdo, com radiagdo CuK, (40 kV e 20
mA) de comprimento de onda 1,54 A com default em angulos entre 10° e 80°, e o resultado
de nossas amostras foi comparado com um espectro padrdo para confirmar sua estrutura

espinélio.

A Figura 2.2 (A) mostra uma imagem de MET de uma amostra das NPM de MnFe,04
— Citrato. O gréfico da Figura 2.2 (B) é o histograma da distribuicdo de tamanhos, a partir do
qual, é obtido o diametro médio para essas nanoparticulas igual a D = (12 £ 3) nm (média +
desvio padrdo). No grafico da Figura 2.2 (C) é mostrado um difratograma de Raios-X
caracterizando a ferrita de manganés, o que confirma a estrutura espinélio do caroco dessas

nanoparticulas, com o didmetro de Raios-X igual a Drx = (13,7 = 2,1) nm (obtido pela relacao

de Scherrer: Dgy = % ). Por fim, na Figura 2.2 (D) é mostrada a curva de magnetizacao

das NPM de MnFe;QO4 — Citrato obtida por MAV (amostra em p6 com massa igual a my, =
(0.10690 + 0.00005)g ), onde foi medido um valor de magnetizagdo de saturagdo igual a

My

magnético do MAV no regime superparamagnetico. Tambem foi medida a magnetizacéo de

s = 52,2 emu/g e sem campo coercitivo. Ou seja, essa amostra responde ao campo

saturacdo de uma amostra do FM (aliquota de volume igual a 60 ul com massa igual a mgy, =

(0.05992 + 0.00005)g ) e o valor obtido foi igual a Mg, =1,22 emul/g (grafico ndo mostrado).
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Figura 2.2 Caracterizacdo das nanoparticulas: (A) imagem de MET das NPM de MnFe,O, — Citrato; (B) histograma do
didmetro dessas nanoparticulas com ajuste lognormal (curva sélida) — o didmetro médio é igual a D = (12 £ 3) nm; (C)

difratograma de Raios-X caracterizando a ferrita de manganés no carogo das NPM — o didmetro de Raios-X é igual a Dgy =

(13,7 £ 2,1) nm (obtido pela relagdo de Scherrer: Dpy = REL ); (D) mostra a curva de magnetizacdo das NPM de MnFe,0,

Acos @
— Citrato obtida por MAV.

A fragdo volumétrica de um FM determina o percentual de seu volume total que

corresponde as NPM, ou seja:

(2.3)

LY

~ Veu

onde N é o nimero de nanoparticulas presentes em um volume Vg, de fluido magnético e V,,

é 0 volume médio de cada nanoparticula (suposta esférica).
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A funcdo de Langevin L(¢) (limite classico da funcdo de Brillouin) descreve o
comportamento superparamagnético da curva de magnetizacdo de um FM (com auséncia de

campo coercitivo) visto na Figura 2.2 (D), tal que:

Mpy = Prp. GMppL($) (2.4)
Prm
onde:
_ Hupll L(&) = coth ! 2.5
E_kB_T e (&) = cot (f)—g (2.5)

Na eq. (2.4) Mg, € a magnetizacdo de uma amostra do FM (dado em emu/g) quando
aplicado um campo magnético externo H, p,, € a densidade da NPM, pr,, € a densidade do
FM e M,,, € a magnetizacdo média de uma nanoparticula (dada em emu/g). E no calculo da
funcdo de Langevin (eq. 2.5) py, = MpsVy,, € 0 momento magnético da NPM (onde sua
magnetizacdo de saturacdo correspondera a magnetizacdo de saturacdo do pd medida por
MAYV), kg é a constante de Boltzman e T a temperatura do sistema (na escala Kelvin). Temos
que para altos valores de campo H a funcdo L(¢) —» 1, de onde é possivel calcular
teoricamente a magnetizacdo do FM como sendo Mgy, = (pnp/pFM)¢an. Agora, admitindo
que a densidade do FM possa ser escrita em termos da densidade das NPM e da densidade do
liquido carreador (p;,) segundo a relagdo ppy = (pnp —pﬁq)¢>+pl{q ; e como fracdo
volumétrica de um FM geralmente é muito pequena (~ 10 °-10°%), entdo, fazendo a

aproximagao de ¢ — 0 implica dizer que ppy = piig -

A partir dessa aproximacdo e no limite em que L(¢) - 1 (quando atingida a
magnetizacdo de saturacdo) é possivel calcular a fragdo volumétrica de cada amostra como
sendo [144, p. 114]:

_ Mru Puq
an Pnp

¢ (2.6)

os dois FM utilizados em todos o0s experimentos que serdo discutidos nessa tese sao

constituidos de nanoparticulas de ferrita de manganés (MnFe,0,) cuja a densidade do bulk é
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Pnp = 5,1 glcm®, e estdo dispersas em 4gua logo a densidade do liquido carreador é igual a
pc = 1,0 glem®. Os valores da magnetizacdo de saturacio tanto do FM (Mz,,) quanto do po
(que correspondera a magnetizagdo de saturagdo das nanoparticulas M,,) sdo determinados
experimentalmente a partir das medidas de MAV. Portanto, substituindo os valores
experimentais obtidos para o FM de MnFe,O, — Citrato na eq. (2.6), a fracdo volumétrica
calculada foi igual a ¢ = 0,0046 .

2.1.2 Sintese e caracterizacdo das NPM de MnFe,O, — DMSA

O FM utilizado nos experimentos que serdo apresentados e discutidos nos capitulos 4
e 5 (vide os protocolos experimentais nas secfes 4.2 e 5.2) consiste em NPM de ferritas de
manganés (MnFe,O,) recobertas com &cido dimercaptossuccinico (C4H604S2), ou DMSA, e
foi sintetizado e caracterizado no Instituto de Fisica — IF/UFG. O caroco continua 0 mesmo
das nanoparticulas caracterizadas na secdo anterior (e usadas apenas nos experimentos que
serdo relatados no capitulo 3), mas agora com outra camada de cobertura e com diametro

maior.

Para formacdo dessa nova camada de cobertura, 0 FM de nanoparticulas de MnFe,O4
foi diluido em 50 ml de agua destilada e adicionados 2,0 g de DMSA (Sigma Aldrich). Entéo,
a solucdo foi aquecida até atingir 80°C, sendo mantida sob agitacdo nessa temperatura durante
30 minutos. Ap6s o resfriamento, a amostra foi separada magneticamente e descartado o
sobrenadante, sendo lavada trés vezes com acetona. Apds a lavagem, foi acrescentado mais 50
ml de agua destilada e aguardou-se 0 processo de evaporacdo da acetona. Posteriormente a
essa etapa, o pH foi ajustado resultando, assim, num FM estavel de biocompativel de
MnFe,O, — DMSA.

Além da caracterizacdo por MET, MAV e DRX (vide se¢do 2.1.1) trés novas
caracterizagdes estruturais foram acrescentadas: a determinacdo do didmetro hidrodindmico
por espalhamento dindmico de luz (EDL); do potencial elétrico efetivo da superficie da NPM,
ou seja, seu potencial Zeta; e a analise por termogravimetria da camada de cobertura, o que
permitiu determinar a magnetizacdo de saturacdo especifica do caroco das NPM. Os
resultados de todas essas seis analises estdo reunidos nos graficos da Figura 2.3, abaixo.
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Figura 2.3 Caracterizagdo das nanoparticulas de MnFe,O, — DMSA: (A) difratograma de Raios-X caracterizando a
ferrita de manganés no carogco das NPM, Dgx = (14,1 £+ 2,1) nm (obtido pela relacdo de Scherrer: Dgy = AO;TG) (B)

histograma do didmetro das nanoparticulas com ajuste lognormal (curva sélida) — o didmetro médio é igual a D = (15 + 3)
nm; (C) curva de magnetizacéo especifica das NPM de MnFe,0,— DMSA obtida por MAV; (D) termogravimetria da camada
de cobertura de DMSA; (E) diametro hidrodindmico médio igual a 64,2 nm, obtido EDL; (F) potencial Zeta em funcéo do pH
da amostra.
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A Figura 2.3 (A) é um difratograma de Raios-X confirmando a estrutura cristalina do
tipo espinélio do caroco das NPM e, a partir do qual é calculado (pela relacdo de Scherrer:

0,934

Dpy = m) 0 seu didmetro de Raios-X igual Drx = (14,1 £ 2,1) nm. Analisando algumas

imagens de MET de amostras das NPM de MnFe,O4 — DMSA (microscopias ndo mostradas
no texto) foi construido o histograma da distribuicdo de tamanhos mostrado no grafico da
Figura 2.3 (B), a partir do qual é obtido o didmetro médio para essas nanoparticulas igual a D
= (15,0 + 3,0) nm (média + desvio padrdo). A Figura 2.3 (C) é a curva de magnetizacao das
NPM de MnFe,O, — DMSA (amostra em p06) obtida por MAV, foi medido um valor de

magnetizacdo de saturagédo igual a 56,2 emu/g e sem campo coercitivo, ou seja, as NPM de
MnFe,O4 — DMSA respondem ao campo magnético do MAV (—20.000 Oe < H < 20.000

Oe) no regime superparamagnético, e a fracdo volumétrica calculada para esse segundo FM
(utilizando a eq. 2.6) foi igual a ¢ = 0,0046. A Figura 2.3 (D) € a curva de termogravimetria
(analisador termogravimétrico Shimadzu® DTG 60/60H), e a partir destes dados foi possivel
extrair informacdo sobre a quantidade de DMSA (22% da massa total da NPM) e utiliza-la
para corrigir a medida da magnetizacdo. A Figura 2.3 (E) é a curva de espalhamento dindmico
de luz onde o pico de méxima intensidade determina o didametro hidrodindmico médio da
NPM no coloide cujo valor ¢ igual a 64,2 nm e, finalmente, a Figura 2.3 (F) mostra como o
potencial Zeta da amostra varia em funcdo do pH, o que permite concluir que para as NPM de

MnFe,O, — DMSA o seu valor é aproximadamente igual a — 40 mV em pH fisioldgico.

2.2  Modelo experimental de tumor murino

Em todos os experimentos in vivo que serdo apresentados e discutidos nessa tese de
doutorado (capitulos 3, 4 e 5), as cobaias utilizadas foram camundongos Swiss albinos, com
idade entre 6-8 semanas e com massa corporal no intervalo de 25-40 g. Esses animais eram
mantidos sob condigdes laboratoriais padrdo (temperatura ambiente no intervalo de 22-25 °C
respeitando seu ciclo diurno/noturno de 12/12h) dentro de gaiolas montadas num rack
ventilado, sendo um méximo de trés animais por gaiola, com livre acesso a ragdo seca e agua
(dieta ad libitum). Cabe ressaltar que, ap6s os esses camundongos serem recebidos no biotério
do Laboratdrio de Genética Molecular e Citogenética — no Instituto de Ciéncias Biologicas da
Universidade Federal de Goias, ICB/UFG (coord. Prf.2 Dr.2 Elisangela Silveira-Lacerda) — foi
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tomado o cuidado de ambienta-los ao laboratério, ndo os submetendo a qualquer
procedimento experimental antes de cinco dias apds sua chegada.

O modelo experimental de tumor murino utilizado foi o Sarcoma 180 (ATCC numero
TIB-66). No Laboratério de Genética Molecular e Citogeneética — ICB/UFG, a linhagem de
células de S180 é mantida em camundongos Swiss, na forma ascitica dentro de sua cavidade
peritoneal (tumor ndo metastatico), e transplantado de um para outro animal por meio de
passagens sucessivas, na quantidade de 2x10° células ajustada para um volume final de 0,2

ml.

Noutro grupo de camundongos o crescimento do tumor murino S180, na forma solida
e subcuténea, € induzido na virilha direita desses animais para realizacdo dos experimentos de
tratamento da neoplasia utilizando a técnica de hipertermia magnética com NPM. Para tanto,
um dos animais transplantados e com S180 na forma ascitica € selecionado sete dias depois de
receber a inoculacéo de células de S180. Esse animal é anestesiado com uma solucédo de 0,2
ml/100g de Ketamina (100 mg/ml) e Xilazina (100 mg/ml) e sacrificado por deslocamento
cervical. O seu fluido peritoneal com células de S180 é aspirado com uma seringa (vide
Figura 2.4 A), as células sdo lavadas numa solucdo de PBS (esterilizada) e uma aliquota das
células em suspensdo é colocada em azul de tripano 1% (m/v) (Sigma Chemical Co.). Entéo,
essas células tumorais sdo contadas utilizando um quantificador automatico de células
(modelo Luna™ — Logos, Biosystems), apenas diluicdes celulares com viabilidade celular >

90% s&o usadas para os estudos in vivo [145].

Os animais preparados para 0s experimentos in vivo de MH com NPM foram sedados
e receberam, na regido da virilha direita, uma inje¢do subcuténea de uma solucdo contendo
células tumorais na concentracdo de 2,3x10° células/ml (com viabilidade celular igual a
99,8%), para inducdo do crescimento do tumor sélido e subcutaneo de S180 (vide Figura 2.4
B). De acordo com a literatura, tumores solidos de sarcomas de partes moles (vide se¢édo 1.4)
como € o caso do S180, crescem centrifugamente, com os tecidos normais adjacentes a lesao
sendo comprimidos e, a medida que se atrofiam, contribuem para o aparecimento grosseiro da

circunscricao [146].

Todos os procedimentos descritos acima foram revisados e aprovados pela Comissao
de Etica no Uso de Animais (CEUA) da Universidade Federal de Goias (pareceres
consubstanciados n° 039/2012 n° 098/2014) (vide Apéndice D).
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Depois de realizada a inoculagdo dessas células tumorais esses animais foram
monitorados diariamente (massa corporal, consumo de agua e racdo seca, producdo de
excretas) e, a partir do momento em que o tumor torna-se palpavel/protuberante seu tamanho
também € medido. O protocolo de monitoramento diario do crescimento desses tumores
consiste em: medir com um paquimetro digital (incerteza igual a = 0, 05 mm), sobre a pele do
animal o eixo maior (D) e eixo menor (d) do tumor, entdo, o volume do tumor é calculado

através da seguinte equacéo (eq. 2.6) [147]:

V== (2.7)

A Figura 2.4 é um esquema sumarizando todo o procedimento anteriormente descrito

de inducédo do tumor solido e subcutaneo na virilha dos animais.

(B) (©

Figura 2.4 Processo de indugdo de crescimento do tumor murino S180 solido e subcutaneo em camundongos Swiss: na
imagem (A) vemos um camundongo macho transplantado (passagens sucessivas) no qual era mantido o tumor S180 ascitico.
Depois que o animal é sacrificado por deslocamento cervical é sugado seu fluido peritoneal contendo células tumorais. Essas
células sdo centrifugadas (1500 rpm por 10 min), lavadas em PBS e suspensas em azul de Tripano 1% (m/v) para serem
contadas e, entdo, na imagem (B) vemos que é feita uma inje¢éo subcutanea, na regido da virilha do animal, de uma solucéo
contendo 2,3x10° células/ml (com viabilidade celular de 99,8%) (o animal foi sedado antes da inoculagdo). J& na imagem (C)
vemos o tumor S180 induzido na forma sdlida e subcutanea, 25 dias apds o procedimento de inoculacéo (nessa foto o animal
também estava sedado).

Todos os animais utilizados nos experimentos de HM com NPM in vivo e cujo tumor
S180 (sélido e subcutaneo) foi induzido foram mantidos vivos até 0 momento em que 0
volume de seus tumores atingiu o valor limite igual a 2,0 cm®. A fim de ndo prolongar seu
sofrimento e de acordo com as recomendacdes da CEUA da UFG, entdo, os camundongos
que atingiram esse limite de tamanho foram anestesiados com uma solucéo de 0,2 ml/100g de
Ketamina (100 mg/ml) e Xilazina (100 mg/ml) e sacrificados por deslocamento cervical.
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2.3 Primeira configuracdo experimental para realizacdo de HM in vivo com as
NPM

Nesta secdo sera detalhada a primeira configuracdo experimental utilizada para
realizacdo de HM in vivo com NPM em nosso laboratério e cujos resultados ja estdo
publicados [14]. A metodologia que inicialmente é apresentada nesta secdo 2.3 foi utilizada,

apenas, nos experimentos gque serdo discutidos no capitulo 3.

Da literatura observa-se que desde a década de 90 muitos grupos de pesquisa também
tém investigado a HM com NPM in vivo em modelos tumorais murinos [148], [149], [150],
[100]. Grande parte desses grupos trabalha com frequéncias de campo magnético alternado
numa faixa de 100 — 500 kHz e em muitas publicacBes a montagem experimental é tal que, o
animal € colocado dentro da bobina. Ha, também, alguns grupos que tém concentrado seus
esforcos no desenvolvimento das bobinas utilizadas para geracdo de campo magnético
alternado, objetivando o melhor controle espacial da uniformidade e da intensidade de campo
magnético e consequente efeito de aquecimento produzido no corpo da cobaia [151].

Nos experimentos de HM in vivo com NPM discutidos no capitulo 3 (vide protocolos
experimentais na secdo 3.2), optamos por uma configuracdo experimental em que o
camundongo nao é colocado dentro da bobina, mas esta € aproximada de seu corpo na regido
do tumor sélido e subcutaneo (primeira configuracdo experimental). E como a Figura 2.5
ilustra como a intensidade (valor rms) do campo magnético alternado que o corpo do animal
experimenta € ndo uniforme (representado pelas linhas de campo ndo igualmente espacadas
na regifo do tumor). E importante ressaltar que ha na literatura, resultados clinicos (fase 111)
com sarcomas de partes moles (vide capitulo 1), demonstrando o sucesso no tratamento dessa
classe de tumores solidos (em humanos) utilizando um aquecimento n&o uniforme (gerado por
uma antena de RF) [33], fato que podera vir a influenciar e inspirar o trabalho de outros
pesquisadores, no sentido de simplificar o design do equipamento de hipertermia para

aplicagdes clinicas [36, p. 501].
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Figura 2.5 Esquema ilustrando a geometria ndo uniforme das linhas de campo magnético alternado a que o corpo do
camundongo esta sujeito durante o procedimento de HM in vivo. O cabegote com a bobina indutora é aproximado do corpo
do animal, onde a distancia entre uma das faces da bobina e a virilha do camundongo € igual a 10 mm (primeira configuracao
experimental).

Até onde sabemos da literatura, uma configuracdo experimental bem semelhante a
essa foi empregada pela primeira vez (com cdes) no trabalho pioneiro de Gilchrist et al. na
década de 50 [152].

O equipamento de hipertermia magnética que utilizamos em nosso laborat6rio € um
modelo EasyHeat-LI® (Ameritherm Inc., Scottsville, NY). E, para realizacdo dos
experimentos que serdo discutidos na secao 3.3, foi escolhida uma bobina cilindrica de
comprimento igual a 3,5 cm e seccdo reta circular (raio igual a 2 cm), com oito voltas e
refrigerada por um circuito fechado de 4gua com etileno glicol (temperatura da bobina em
torno de 10°C quando a corrente elétrica esta desligada e em torno de 50°C quando
energizada). A frequéncia de campo magnético alternado é igual a 301 kHz, gerando uma
amplitude de campo magnético de baixa intensidade (valor RMS) numa faixa de 123 — 173 G
(9,79 — 13,77 kA/m). Concentramos nossos esforc¢os na sintese de fluidos magnéticos que, sob
essas condigdes experimentais de campo e frequéncia, permitam dentro do tumor do animal
ser possivel acessar (e manter por mais de 20 min) temperaturas terapéuticas (43 — 47 °C)

como serd mostrado em nossos resultados experimentais na se¢do 3.3.

A Figura 2.6 (A) mostra o0 mapeamento bidimensional da intensidade (valor rms) do
campo magneético alternado (f = 301 kHz) e ndo uniforme gerado pela bobina em func¢éo da
posicao nas direcOes axial (eixo z) e radial (R); essa medida foi realizada com o equipamento
de hipertermia magnética na mesma configuracdo experimental dos procedimentos de HM in
vivo, utilizando uma sonda Hall para medi¢des de campo magnético alternado (adquirida da
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AMF Lifesystems®). A origem do sistema de coordenadas (z = 0 e R = 0) é colocada no
centro geométrico da face da bobina que fica voltada para a superficie da pele do animal
durante os procedimentos de HM in vivo. Como esperado, 0 modulo do campo magnético
alternado diminui com o aumento da distancia, relativamente a face da bobina. Ja a Figura 2.6
(B) mostra o valor rms da intensidade de campo magnético alternado, apenas, ao longo da
direcdo do eixo da bobina. E, ao longo desse eixo z, € importante notar que a intensidade de
campo magnético alternado na face (z=0e R = 0) é igual a 422 G (422 Oe ou 33,6 kA/m)
enquanto que, a distancia de 15 mm da face da bobina (z = 15 mm e R = 0), esse valor cai para
123 G (123 Oe ou 9,8 KA/m).
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Figura 2.6 (A) Mapeamento bidimensional do campo magnético alternado e ndo uniforme gerado pela bobina na
condicao experimental dos procedimentos de HM in vivo. (B) Amplitude de campo magnético alternado (valor rms) apenas
ao longo do eixo z da bobina (direcéo axial com R = 0).

Essa montagem também incluia uma cdmera termografica, utilizada para monitorar em
tempo real a temperatura da superficie da pele dos animais sob a acdo do campo magnético
alternado. Além do monitoramento por infravermelho a temperatura foi monitorada, também,
pontualmente na superficie da pele na regido do tumor por outro termdmetro, uma fibra-optica
(sonda) colocada na regido de maior aquecimento da pele sobre o tumor subcutaneo (regido
identificada pela imagem de infravermelho). A Figura 2.7 mostra essa montagem

experimental, completa, para realizagédo de MH in vivo com NPM.
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Figura 2.7 Primeira montagem experimental para realizacdo de Hipertermia Magnética in vivo: (1) imagem termogréfica
da superficie da pele no camundongo durante o procedimento de HM com NPM; (2) registro do termémetro de fibra dptica
(ponto sobre a pele na regido do tumor subcutaneo); (3) gerador de campo magnético alternado; (4) camera termografica; (5)
cabegote com a bobina (indutor); (6) apoio para o camundongo montado sobre um elevador que permite seu movimento de
aproximacdo da face da bobina (que fica voltada para superficie da pele do animal).

A camera termogréfica utilizada em todos os experimentos (relatados nos capitulos 3,
4 e 5) foi um modelo SC620 da empresa FLIR®, configurada na resolucdo temporal de 60 fps
(frames por segundo). O que permite uma aquisicdo de 60 valores de temperatura a cada
segundo por pixel da cena mostrada numa imagem termografica (com resolugdo de 640 x 480
pixels). Seu intervalo espectral de aquisicdo ¢ na faixa do infravermelho longo (de 7,5-13,0
um) e capacidade de medida no intervalo de —40°C até 500°C com incerteza de + 2%, um

detector do tipo microboldmetro’ ndo resfriado (matriz de plano focal com 640 x 480 pixels).

Durante os procedimentos de HM in vivo (nessa primeira configuracdo experimental)
a objetiva da camera termografica esteve sempre posicionada a uma distancia de 50 cm da
superficie da pele do camundongo na regido do tumor (segundo uma hipotenusa imaginaria
conforme ilustrado na Figura 2.8). E a direcdo que essa camera fazia com a normal a
superficie da pele do animal na regido do tumor formava um angulo de (60° + 5°) (vide

esquema na Figura 2.8).

" Um microboldmetro LWIR (long wave infrared) ndo refrigerado é um sensor térmico onde basicamente cada
pixel funciona como um resistor. A estrutura do microbolémetro do modelo SC620 da FLIR é constituida de
oxido de vanadio (VOx). O valor da resisténcia muda de acordo com a quantidade de radiacdo incidente, pois a
radiacdo incidente infravermelha aquece a estrutura do resistor. Esta mudanga de resisténcia em cada pixel é
entdo medida e processada e, em seguida, usada para criar uma imagem. Normalmente a estrutura do
microbolémetro é otimizada para melhor sensibilidade em comprimentos de onda entre 7,0 e 14,0 um
(infravermelho longo).
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Figura 2.8 Esquema geométrico representando a direcdo de captura da camera térmica em relagdo a diregdo normal (N) a
superficie da pele do animal na regido do tumor; a distancia (“hipotenusa”) entre a objetiva da cdmera — ponto (1) — e a
virilha do animal — ponto (2) — foi sempre mantida igual a 50 cm.

Note que o posicionamento relativo (bobina — animal — camera) € extremamente
relevante nesse tipo de experimento. E, a fim de minimizar erros de ajuste dessas posicdes e
buscar maior conformidade e comparacdo entre os repetidos experimentos, primeiramente,
aplicamos uma ideia simples de elaborar um gabarito de teflon com uma ponta de
comprimento ajustavel (ao longo da direcdo do eixo da bobina). Introduzindo esse gabarito no
interior da bobina, garante-se o posicionamento correto de sua face relativamente a superficie
da pele do animal na regido do tumor. A distancia entre a face da bobina e a pele do
camundongo é ajustavel e, sempre, medida com um paquimetro analdgico (incerteza + 0,05
mm). Apés o correto posicionamento do animal em relacdo a face da bobina, distantes de
(10,00 + 0,05) mm, entdo, esse gabarito é removido antes de ser ligado o campo magnético

alternado.

A lente da camera possui uma distancia focal igual a 19,31 mm e, segundo
especificacfes do fabricante [153] para 0 modelo de camera que utilizamos, quando sua
distancia até o alvo (fonte de calor) é igual a 50 cm, ent&o, a matriz de plano focal (MPF) com
640 x 480 pixels (onde cada pixel tem dimensdo quadrada igual a (0,65x0,65) mm?)
corresponde a uma superficie real (plana e retangular) de aquisi¢cdo de valores de temperatura
com érea aproximadamente igual a 1298 cm?® dimensdo vertical igual a 312 mm (campo de
visdo vertical — CVV) e dimensdo horizontal igual a 416 mm (campo de visdo horizontal —
CVH) (vide Figura 2.9).
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Figura 2.9 Camera de infravermelho com lente objetiva de distancia focal igual a 19,31mm, distante 50 cm do alvo
(fonte de calor): CVH = 640 px = 416 mm, CVV = 480 px = 312 mm, MPF = 640 x 480 pixels.

Dadas as dimensdes do corpo do camundongo, da bobina e, principalmente, a pequena
distancia de 10 mm entre sua face e a pele do animal na regido do tumor (vide Figuras 2.7 e
2.8 acima no texto), nessa primeira configuracdo experimental o angulo solido de captura das
imagens de infravermelho com a cdmera é muito pequeno restringindo o seu posicionamento,

uma dificuldade intrinseca a configuracdo experimental adotada.

Verificamos ainda que a inclinagdo de (60° + 5°) causou um erro no valor registrado

pela cdmera termografica da temperatura (aparente) na superficie da pele do animal,
subestimando esse valor de 5,0—7,0 °C aproximadamente, em relacdo ao mesmo valor

medido com o termOmetro de fibra-Optica (para pontos correspondentes). A estimativa desse
erro é feita com base nos trabalhos de Watmough et al. [154] (cujo desenvolvimento completo
é apresentado no Apéndice C.4) e, também, nos resultados experimentais que serdo discutidos
no capitulo 4. Isto ocorre porque durante a aquisicdo de uma imagem termogréfica de uma
superficie curva (como é a superficie da pele na regido do tumor subcutaneo) a emissividade
térmica e(4,0) detectada pela cAmera de infravermelho é, também, funcdo do angulo de
captura da radiacdo emitida pela superficie (vide a eq. C.68 no Apéndice C.3).
Consequentemente, muitissimo importante também é o posicionamento angular da camera

termogréafica em relagdo ao animal para uma correta afericdo de sua temperatura superficial.

Serdo adequadamente apresentados no capitulo 4 os resultados experimentais de uma
série de medidas que nos permitiram avaliar corretamente a dependéncia do valor da
temperatura superficial (medida com a cdmera termogréafica) em funcdo do angulo formado
entre sua objetiva (direcdo de captura da radiacdo infravermelho) e a direcdo normal a

superficie da pele do camundongo (num intervalo de 0° < 6 < 60°). Cabe, aqui, ressaltar que
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os valores de temperatura (adquiridos por infravermelho) apresentados nas tabelas e gréaficos

da secdo 3.3 j& estdo todos corrigidos.

2.4  Segunda configuracdo experimental para realizacdo de HM in vivo com as
NPM

Nessa segunda configuracdo experimental que serd apresentada nesta secdo 2.4, tudo
foi modificado, além de uma nova bobina que permitiu o melhor posicionamento da camera
termografica (para uma detecgdo mais acurada), nos experimentos de HM in vivo foi utilizado
0 FM de MnFe,0,~DMSA (vide secdo 2.1.2). Essa segunda configuracdo foi empregada nos
experimentos que serdo apresentados e discutidos nos capitulos 4 e 5 (vide sec¢des 4.3 e 5.3),
onde optamos por uma montagem experimental em que o camundongo é colocado entre duas
bobinas circulares (de mesmo raio e nimero de voltas), coaxiais e com faces paralelas (a
semelhanca de uma bobina de Helmholtz), diferentemente do que foi apesentado

anteriormente na sec¢éo 2.3.

O equipamento de hipertermia magnética (gerador de corrente alternada) continua
sendo um modelo EasyHeat-LI® (Ameritherm Inc., Scottsville, NY). Foi escolhida outra
bobina cilindrica que, na verdade, é a associa¢do duas bobinas circulares de mesmo diametro
interno (2 = 65 mm) cada uma com duas voltas e comprimento igual a 33 mm (o tubo do qual
é feita a bobina tem seccdo reta circula com diametro externo @ = 6,7 mm), sdo coaxiais e
com faces paralelas separadas por uma distancia de 38 mm (ao longo de seu eixo). S&o
percorridas por corrente elétrica no mesmo sentido e o sistema todo € refrigerado por um
circuito fechado de agua com etileno glicol (a temperatura da bobina fica em torno de 10°C
quando a corrente elétrica alternada esta desligada e em torno de 50°C quando energizada). A
frequéncia utilizada de campo magnético alternado foi igual a 301 kHz, gerando um campo
magnético aproximadamente uniforme e de baixa intensidade, cujo valor rms € da ordem de
220 G (17,5 kKA/m) na regido onde é posicionado o tumor do animal durante os experimentos
de HM in vivo com NPM (um volume de ~ 1,0 cm® no espaco entre as bobinas) (vide Figura
2.10 abaixo).
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A Figura 2.10 (A) além de indicar as dimensdes da bobina também define a orientacéo
do sistema de coordenadas cilindricas utilizado no mapeamento do campo magnético, com
origem escolhida em seu centro geométrico (no ponto médio do eixo das duas bobinas
coaxiais e paralelas). Ja a Figura 2.10 (B) mostra o0 mapeamento bidimensional (planoy =0
em coordenadas cilindricas) da intensidade (valor rms) de campo magnético alternado (f =
301 kHz) gerado pelo par de bobinas. Essa medida foi realizada com o equipamento de
hipertermia magnética na mesma configuracdo experimental dos procedimentos de HM in
vivo, utilizando uma sonda Hall para medi¢des de campo magnético alternado (adquirida da
AMF Lifesystems®). Como esperado, o médulo do campo magnético alternado diminui com o
aumento da distancia, relativamente a qualquer das faces do par de bobinas coaxiais.
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Figura2.10 (A) Dimensdes da bobina e orientacdo do sistema de coordenadas (cilindricas) utilizado no mapeamento do
campo magnético. (B) Mapeamento bidimensional (plano y = 0) do campo magnético alternado e ndo uniforme gerado pela
bobina (valor rms) na condicdo experimental dos procedimentos de HM in vivo; o inset no grafico corresponde a intensidade
(B =~ 220G) na local onde o tumor de cada camundongo é posicionado durante seu aquecimento.

A montagem dessa segunda configuracdo experimental para realizacdo de HM in vivo
também inclui a mesma camera termografica (modelo SC 620 FLIR®), novamente utilizada
para monitorar em tempo real a temperatura da superficie da pele dos animais sob a agdo do

campo magnético alternado.

E preciso ressaltar ao leitor que, em particular para os resultados experimentais que
serdo apresentados e discutidos somente no capitulo 4, essa segunda configuracdo
experimental foi empregada de maneira especial, com o objetivo especifico de investigar a

dependéncia no valor da temperatura superficial aparente, medida com a cdmera termogréfica,
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em funcdo do angulo formado entre sua objetiva (direcdo de captura da radiagdo
infravermelha) e a direcdo normal a superficie da pele do camundongo (num intervalo de 0° <
0 < 60°) (vide Figura 2.11 abaixo). Nesse experimento (cujo protocolo esta detalhado na
secdo 4.2) cada um dos animais foi submetido a um total de cinco sessées de HM com NPM
de MnFe;O, — DMSA (cada uma com duracdo de 30 min de aquecimento e intercaladas de 20
min) totalizando 150 min de hipertermia. A objetiva da camera foi sempre mantida a 50 cm de
distancia da pele do animal (na regido do tumor) e, inicialmente, em 6 = 0° (direcdo paralela a
normal em relacdo a pele do camundongo). Da primeira para a segunda sessdao de HM com
NPM, a inclina¢do da cAmera foi incrementada de 15° e assim sucessivamente, da segunda até
a quinta sessdo, terminando em 6 = 60° (vide Figura 2.11 (B)). Foi, também, colocado um
termdmetro de fibra-Optica sobre a pele do animal na regido de maior aquecimento da pele
sobre o tumor (identificada na imagem de infravermelho) (vide as Figuras 2.11 (C) e (D)). E a
temperatura por ele registrada foi utilizada como valor de referéncia (controle) para
comparacdo com as medidas feitas com a camera em diferentes posi¢cGes angulares (esses
dados experimentais serdo apresentados na se¢do 4.3). Em todos os detectores (e em todas as
cinco sessbes de hipertermia), a temperatura foi monitorada, inicialmente, por durante 1 min
antes de o campo magnético ser ligado (temperatura inicial do animal), durante os 30 min de
aquecimento por HM com NPM (campo ligado), e durante os primeiros 5 min ap6s desligado

0 campo magnético.

A Figura 2.11 (A) mostra uma fotografia da configuracdo dos experimentos do
capitulo 4 de HM in vivo (camundongo sedado e posicionado dentro da bobina) seguida de
um diagrama na Figura 2.11 (B) (imagem ampliada) mostrando o angulo (8) formado entre a
direcdo da objetiva da camera termografica e a direcdo normal a pele do camundongo na
regido do tumor subcutaneo (denotado pela letra N).
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(C) (D)

Figura2.11 (A) Fotografia do experimento de HM in vivo com NPM (camundongo sedado) (resultados experimentais no
capitulo 4). (B) Diagrama mostrando o angulo (6) formado entre a direcfo da objetiva da cAmera termografica e a direcéo
normal a pele do camundongo (denotada pela letra N) na regido do tumor subcutaneo. Nas cinco sessdes de hipertermia a que
o animal foi submetido, a posicdo angular da cadmera termogréfica (em cada sesséo) foi respectivamente igual a: 8 = 0°, 6 =
15°, 0 =30°, 6 = 45° e 6 = 60° (sempre distante 50 cm do alvo). (C) Imagem de referéncia captada pela cAmara termogréafica,
utilizando a opgédo de captura no espectro visivel. (D) A mesma imagem anterior, agora tomada no espectro infravermelho, é
possivel identificar a posicdo da fibra-6ptica sobre o tumor.

Como a topografia da pele do animal na regido do tumor é convexa (a semelhanca de
hemisfério elipsoidal) e possui uma superficie muito pequena, comparativamente a area da
matriz plano focal definida pelo angulo sélido de captura da objetiva da cAmera. A superficie
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de apoio do camundongo dentro da bobina (paralela @ mesa onde o experimento foi montado)

foi adotada como superficie horizontal de referéncia para as medidas de 0° < 6 < 60°.

Por fim, a configuracdo experimental adotada para a serie de experimentos de
tratamento que serdo discutidos somente no capitulo 5 (cujos protocolos estdo descritos na
secdo 5.2) é muito parecida com a utilizada nos experimentos do capitulo 4, descrita nos
parégrafos anteriores. Com a importante diferenca que a posi¢cdo angular da cémera
termogréafica agora € fixa, sempre mantida perpendicularmente & superficie da pele do
camundongo (a 50 cm de distancia), ou seja, em 6 = 0°, com erro da ordem de 0,5°C na
medida da temperatura superficial, relativamente a temperatura aferida com a fibra-optica
(controle) também na superficie da pele do animal. Esse erro é estimado com base nos
resultados experimentais que serdo discutidos no capitulo 4, onde provaremos que essa é a
configuracdo experimental mais acurada para deteccdo por infravermelho do aquecimento da
pele sobre o tumor subcutaneo, devido o calor gerado pelas NPM injetadas intratumoralmente

e acionadas pelo campo magnético alternado.
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3 Metodologia de monitoramento em tempo real da hipertermia
magnetica in vivo com nanoparticulas magnéticas utilizando

termografia por infravermelho.

3.1 Introducao

Nesse capitulo 3 daremos inicio a discussao de alguns dos resultados experimentais da
tese sobre a realizacdo de HM in vivo com NPM de MnFe,O, — Citrato (cujo didmetro € igual
a (12 £ 3) nm e SLP in vitro igual a 27,3 W/g), onde camundongos Swiss foram avaliados
numa configuracdo de campo magnético alternado ndo uniforme (valor rms ~ 10 kA/m e
frequéncia de 301 kHz), basicamente divididos em dois grupos: o primeiro de animais
saudaveis e outro de animais com tumor solido e subcutaneo. Primeiramente, todos 0s
animais foram submetidos a HM sem receber injecdo de FM (subcuténea ou intratumoral).
Depois, foram novamente submetidos & mesma condicao anterior de campo e frequéncia mas,

agora, apos receber uma injecdo de FM.

O objetivo principal da analise que sera conduzida nas proximas sessdes sera avaliar a
eficiéncia de nossa metodologia experimental no que diz respeito: i) a utilizacdo de uma NPM
cuja sintese foi realizada para obtermos uma boa eficiéncia magnetotérmica (aquecimento
acima de 43°C e mantido por mais de 20 min), numa condicdo in vivo de campo e frequéncia
gue minimiza o deposito ndo especifico de calor no corpo dos animais; ii) a qualidade na
deteccdo do aquecimento tumoral (em tempo real) a partir de seu monitoramento por
infravermelho na superficie da pele do animal; iii) a utilizacdo de uma solugdo analitica
(unidimensional) da equacéo de biocalor de Pennes para modelar a variacdo de temperatura
medida na superficie da pele desses animais, supondo uma distribuicdo homogénea das NPM

dentro do tumor e com taxa de perfusdo sanguinea nula.
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3.2 Protocolos experimentais

Todos os protocolos experimentais descritos a seguir foram revisados e aprovados pela
Comisséo de Etica no Uso de Animais (CEUA) da Universidade Federal de Goiés (pareceres
consubstanciados n° 039/2012 n° 098/2014) (vide Apéndice D).

Para os resultados discutidos na secdo 3.3, o nimero total de animais utilizados foi
igual a cinco (n = 5), subdivididos em trés grupos e cinco experimentos: dois animais
saudaveis (1° e 2° experimentos), dois animais com S180 sélido e subcutaneo (3° e 4°
experimentos) e um quinto animal, também com S180 sélido e subcutaneo, submetido a um
protocolo experimental um pouco diferente dos dois anteriores (5° experimento). Estes cinco

experimentos foram realizados com base nos seguintes protocolos e objetivos:

e Animais sadios (n = 2):

1° No 1° experimento dois animais sadios (animais #1 e #2) foram submetidos ao
procedimento de HM sem injecdo de FM. Objetivo: investigar o qudo acurado é a
camera termogréafica na identificacdo do aquecimento (ndo especifico) na superficie da
pele do animal devido as correntes parasitas (eddy-currents). Distancia entre a face da
bobina e a superficie da pele do animal (na regido da virilha): d = 10 mm. Tempo de
HM: At = 3 min. Monitoramento da temperatura do animal:
— Fibra-Optica: num ponto da superficie da pele (virilha) do animal.

— Cémera termografica: diferentes regides na superficie da pele (virilha, abdémen e face).

2°. No 2° experimento, os mesmos dois animais #1 e #2 (sem tumor) do 1° experimento,
foram submetidos a uma segunda sessdo de HM logo apds receberem, na regido da
virilha, uma injecdo subcutdnea de 90 ul do FM (MnFe,O, — Citrato), volume
correspondente a uma massa de 2 mg de material magnético nanoparticulado. Objetivo:
investigar o qudo acurado é a camera termografica na identificacdo do aquecimento
(localizado) devido as nanoparticulas magnéticas. E, também, por comparagdo com o
resultado do 1° experimento, distinguir essa entrega localizada de calor do aquecimento
produzido por eddy-currents. Distancia entre a face da bobina e a superficie da pele do
animal (na regido da virilha): d = 10 mm. Tempo de HM: At = 3 min.

Monitoramento da temperatura do animal:
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— Fibra-6ptica: num ponto da superficie da pele (virilha) do animal.

— Céamera termogréfica: diferentes regides na superficie da pele (virilha, abdémen e face).

Animais com S180 solido e subcutaneo (n = 2):

No 3° experimento dois animais (#3 e #4) com S180 (solido e subcutaneo) foram
submetidos ao procedimento de HM, primeiramente, sem injecdo de FM. Os volumes
tumorais desses animais no dia do experimento correspondiam, respectivamente, a 491
mm?® e 470 mm®. Objetivo: investigar se ha diferenca significativa entre o aguecimento
(ndo especifico) na superficie da pele sobre o tumor subcutaneo devido as eddy-currents,
comparativamente aos resultados obtidos com os animais saudaveis (1° experimento).
Distancia entre a face da bobina e a superficie da pele na regido do tumor (virilha) do
animal: d = 10 mm. Tempo de HM: At = 3 min.

Monitoramento da temperatura do animal:

— Fibra-6ptica: num ponto da superficie da pele do animal na regido do tumor.

— Camera termografica: diferentes regides na superficie da pele (virilha, abdémen e face).

No 4° experimento, os mesmos dois animais (#3 e #4) com S180 do 3° experimento,
foram submetidos a uma segunda sessdo de HM logo ap6s receberem a injecdo
diretamente em seu tumor de 90 ul do FM (MnFe,O, — Citrato), volume correspondente a
uma massa de 2 mg de material magnético nanoparticulado. Esse volume foi fracionado
em trés injecdes de 30 ul cada, feitas a 5 mm de profundidade abaixo da pele do animal
em trés posicdes distintas ao longo do eixo maior do tumor, a fim de obter uma melhor
distribuicdo intratumoral das NPM (vide Figura 3.7 (A)). Objetivo: investigar o quéo
acurado é a camera termografica na identificacdo do aquecimento (localizado) devido as
NPM injetadas no tumor subcutaneo. E na regido do tumor, por comparagdo com o
resultado do 3° experimento, distinguir essa entrega localizada de calor do aquecimento
provocado por eddy-currents. Distancia entre a face da bobina e a superficie da pele na
regido do tumor (virilha) do animal: d = 10 mm. Tempo de HM: At = 3 min
Monitoramento da temperatura do animal:

— Fibra-Optica: num ponto da superficie da pele do animal na regido do tumor.

— Camera termografica: diferentes regides na superficie da pele (virilha, abdémen e face).
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5°.

Animal com S180 sélido e subcutaneo (n = 1): monitoramento intratumoral.
No 5° experimento um animal (#5) com S180 (sélido e subcutaneo, com volume igual a
983 mm®) foi submetido a apenas uma sessdo de HM, também, logo apds receber uma
injecdo diretamente em seu tumor de 90 ul do FM (MnFe,O, — Citrato), volume
correspondente a uma massa de 2 mg de material magnético nanoparticulado. Novamente
esse volume foi fracionado em trés injecdes de 30 ul cada, feitas a 5 mm de profundidade
abaixo da pele do animal em trés posi¢des distintas ao longo do eixo maior do tumor, a
fim de obter uma melhor distribuicéo intratumoral das NPM (vide Figura 3.7 (A)). Nesse
experimento, diferentemente dos anteriores (3° e 4°), a fibra-dptica foi introduzida no
tumor a fim de reportar o valor da temperatura de um ponto dentro do tumor, cheio de
NPM. Objetivo: investigar o qudo diferente é o valor de temperatura medida com a
camera termogréafica na superficie da pele sobre o tumor, da temperatura medida num
ponto (aproximadamente central a 5 mm de profundidade sob a pele) dentro do tumor. E
com os dados dessas duas medicOes, trabalhar na construgdo de uma modelagem
matematica que permita estimar a temperatura interna do tumor utilizando, apenas, o
valor registrado na superficie da pele do animal. Distancia entre a face da bobina e a
superficie da pele na regido do tumor (virilha) do animal: d = 10 mm. Tempo de HM:
At = 30 min
Monitoramento da temperatura do animal:
— Fibra-Optica: num ponto (a 5 mm de profundidade sob a pele) dentro do tumor.
— Cémera termogréfica: diferentes regides na superficie da pele (virilha, abdémen e face).
Nesses cinco experimentos de HM (com e sem a injecdo de NPM) os camundongos

eram mantidos sedados durante todo o procedimento, sendo anestesiados com uma solucéo de
0,2 ml/100g de Ketamina (100 mg/ml) e Xilazina (100 mg/ml).

E importante ressaltar que a virilha do animal (local da injecio de FM nos animais

sadios e com S180) durante a HM era mantida distante 10 mm da face da bobina. Portanto, a

intensidade de campo magnético alternado gerado pela bobina nessa posi¢do (z =10 mme R
= 0) ao longo do seu eixo € igual a 184,5 G (184,5 Oe ou 14,7 kA/m) (vide Figura 2.6, na

secdo 2.3). Ja no caso dos camundongos com S180, as NPM foram injetadas a 5 mm de

profundidade (aproximadamente no centro do tumor) e, nessa posicao, aproximadamente a 15

mm de distancia da face da bobina (z = 15 mm e R = 0), a intensidade do campo magnetico
produzido € igual a 123 G (123 Oe ou 9,8 kA/m) (vide Figura 2.6, na secdo 2.3).
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Tanto para os cinco camundongos cujos resultados serdo discutidos na se¢do 3.3,
como para todos os animais utilizados em todos os experimentos de HM in vivo desse projeto
de doutorado, as cobaias foram monitoradas diariamente: foi medida a sua massa corporal; 0
consumo de agua e de racdo seca; tambeém foi pesada a caixa dos animais com a serragem
ainda limpa (a cada troca) e depois de suja, todos os dias para acompanhar a producdo de

excretas (urina e fezes).

Em particular para os cinco animais utilizados nesses primeiros cinco experimentos,
apos terem sido submetidos ao procedimento de HM (com ou sem injecdo de FM), esses
camundongos continuaram a ser monitorados diariamente por mais 15 dias. Entdo, finalizado
esse periodo, todos eles foram anestesiados com uma solucdo de 0,2 ml/100g de Ketamina
(100 mg/ml) e Xilazina (100 mg/ml) e sacrificados por deslocamento cervical. E para 0s
animais com S180 (#3, #4 e #5) foi feita a exciséo do tumor: a peca foi pesada e teve medido
o0 tamanho de seu eixo maior (D) e menor (d), entdo, foi calculado o seu volume ex-vivo

utilizando novamente a eq. 2.7 (vide se¢édo 2.2).
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3.3 Andlise e discussdo dos resultados experimentais

Antes da realizagdo dos experimentos in vivo (vide os protocolos descritos na secéo
3.2), foi realizado um experimento de HM in vitro para checar a resposta, apenas, do FM ao
campo magnético alternado e ndo uniforme gerado pela bobina. Para tanto, um eppendorf
contendo a mesma quantidade de 90 ul do FM (MnFe,O, — Citrato) que é injetado nos
camundongos para realizacdo dos experimentos in vivo foi posicionado em frente a uma das
faces da bobina de tal forma que esse volume estivesse, inicialmente, distante 5 mm da
mesma ao longo do seu eixo (posi¢do z = 5 mm e R = 0 num sistema de referéncia em
coordenadas cilindricas com origem na face da bobina). Entdo, na mesma condicdo de
operacdo dos experimentos in vivo, foi estabelecida uma corrente elétrica alternada na bobina
com intensidade igual a i = 250 A e frequéncia f = 300 kHz o que (na posigdo z = 5 mm)
produz um campo magnético com valor (rms) igual a B = 278 G (22,2 kA/m) (vide o

mapeamento do campo gerado pela bobina ao longo do seu eixo na Figura 2.6, na secéo 2.3).

A amostra (presa a ponta de uma haste rigida de plastico) era deslocada com um passo
de 5 mm ao longo do eixo da bobina (direcdo z) (dentro do intervalo 5 mm < z < 25 mm). A
cada nova posicdo, 0 campo magnético alternado era ligado por durante um intervalo de
tempo igual a 30 s, e 0 aumento da temperatura da amostra foi monitorado com um
termémetro de fibra-6ptica mergulhado no FM. Veja abaixo no texto, um esquema
representando esse procedimento experimental de HM in vitro das NPM na Figura 3.1 (A). Ja
a Figura 3.1 (B) mostra as curvas de aquecimento dessas NPM de MnFe,O, — Citrato
(didmetro igual a (12 £ 3) nm) em funcdo do tempo de hipertermia e para as diferentes
posicdes do volume de FM ao longo do eixo z. Em cada hipertermia, a temperatura da
amostra foi monitorada por durante 10 s antes de o campo magnético ser ligado (temperatura
inicial), durante os 30 s de aquecimento por HM (campo ligado), e durante os primeiros 20 s

ap0Os 0 campo magnético ter sido desligado.
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Figura 3.1 (A) Um eppendorf contendo a mesma quantidade de 90 ul do FM que € injetado nos camundongos para
realizacdo dos experimentos in vivo, é deslocado ao longo do eixo da bobina (dire¢do z) (5,0 <z < 25,0 mme R =0). A cada
nova posi¢do o FM foi submetido a agdo do campo magnético alternado durante 30s e a temperatura da amostra € monitorada
com o termdmetro de fibra-dptica. (B) Temperatura do FM em funcéo do tempo para diferentes distancias (d) entre a amostra
e a face da bobina. (C) Valor experimental da taxa de aquecimento (inclinagéo inicial) das curvas de HM mostradas na figura
(B) para At bem pequeno (primeiros 4 seg com o campo magnético ligado). (D) SLP in vitro das NPM de MnFe,0, — Citrato
(diametro igual a (12 £ 3) nm) calculado pela eq. 3.2 (na aproximagdo em que o aumento da temperatura do FM é linear com
0 tempo sob ag¢do do campo magnético alternado externo).

A Figura 3.1 (C) mostra o valor experimental da taxa de aquecimento (inclinagdo
inicial AT/At ) das curvas de HM mostradas na Figura 3.1 (B) para At bem pequeno
(primeiros 4 s com o campo magnético ligado). E possivel observar que, inicialmente, a
temperatura de aquecimento da amostra cresce linearmente com o tempo sob a a¢do do campo
magnético alternado externo. E a cada nova posi¢do, com a diminui¢do da intensidade de
campo magnético alternado a taxa de aquecimento também diminui. Entdo, utilizando uma
metodologia experimental conhecida na literatura como método calorimétrico [111], [155]-

[157], o valor do SLP (WI/g) in vitro foi estimado através dos coeficientes angulares (fit linear
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dos dados experimentais), considerando a seguinte aproximacao linear com a temperatura (eq.
3.2):

SLP = lim (TeuCrnATY _ (e \ Py (A—T>
T A0\ My, - At M NVip ) pnp At—0\At

1prmn AT
SLP = cau g0 im () (32)

onde Mgy, Myyp, Crms Vems Vops @1 Prm € Prp SA0 respectivamente a massa do FM, a massa de
todas as NPM dentro do FM, o calor especifico do FM, o volume do FM, o volume médio de
cada NPM, a fracdo volumétrica do FM, as densidades do FM e de cada NPM. Para o FM de
MnFe,O4 — Citrato, temos que: ¢ = 0,0046 , p,, = 5,1 glem® | ppy = Pu,0 = 1,0 glem® e
Crm = Cy,o = 4,181 J/g.°C (vide secdo 2.1.1, no caitulo 2). O SLP foi experimentalmente
determinado nesse procedimento in vitro como fungéo da distancia entre o volume de FM e a
face da bobina, e o resultado de seu calculo (utilizando a aproximacéo linear proposta pela eq.

3.2) é mostrado no grafico da Figura 3.1 (D).

Embora o valor do SLP diminua claramente com diminuicdo na intensidade de campo
magnético alternado — de fato segundo a Teoria de Resposta Linear o seu valor escala com o
quadrado da intensidade de campo magnético (H?) e com o quadrado da frequéncia (f2) (vide
eq. B.53 no apéndice B.3) — ainda se péde obter um resultado bastante consideravel para essas
nanoparticulas de ferrita-macia em nossa configuragdo experimental de campo e frequéncia. E
para esclarecer o que significa, experimentalmente, realizar HM in vivo com NPM em regime
de baixa intensidade de campo magnético alternado. Primeiramente, chamamos atencédo para
o valor do campo magnético a distancia de 15 mm da face da bobina (123 G ou 9,8 kA/m) que
é, também, a distancia aproximada até o centro do tumor sélido e subcutaneo (local da injecéo

de NPM de MnFe,0, — Citrato) nos experimentos in vivo que serdo discutidos nesse capitulo.

Comercialmente, ja existem pelo menos dois FM disponiveis para esse tipo de
aplicacdo, chamados BNF-starch® e Nanomag-D-spion®, ambos & base de magnetita. De
acordo com a literatura, sob acdo de um campo magnético alternado (~ 150 kHz) com
intensidade igual a 12 kA/m (150,8 G), o BNF-starch apresenta um valor de SLP in vitro em

torno de 11 W/g e o Nanomag-D-spion perto de 44 W/g. E numa intensidade um pouco maior
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igual 24 kA/m (301,6 G) o BNF-starch consegue chegar a 78 W/g e o Nanomag-D-spion em
91 WiI/g (também in vitro e mantida a frequéncia de 150 kHz) [100], [155].
Comparativamente, 0 campo gerado em nosso equipamento (para z = 15mm) também é da
ordem de 10 kA/m, mas numa frequéncia mais alta (300 kHz) e, de acordo com o gréafico da
Figura 3.1 (D), nossas NPM (MnFe;O4 — Citrato) conseguem (in vitro) produzir um SLP no
valor de 27,3 W/g. E quando o campo magnético é igual a 22,2 kA/m (278 G) o valor do SLP
in vitro ja é igual a 72,9 W/g. Essa boa eficiéncia na geracdo de calor obtida com nossas
nanoparticulas (comparativamente a eficiéncia térmica dos ja comercializados BNF-starch® e
Nanomag-D-spion®) é uma propriedade caracteristica das ferritas-macias que, diferentemente
das ferritas-duras, mesmo em baixo campo apresentam alto valor de SLP [158], [16]. O
mecanismo de dissipacdo térmica € atribuido ao fendmeno de histerese dinamica de sua

magnetizacdo mediada pela relaxacdo de Néel [14]-[17] (vide eqg. B.8 no Apéndice B.1).

E no que diz respeito ao critério de Atkinson como limiar de intensidade e frequéncia
do campo magnético alternado que minimize o deposito ndo especifico de calor no corpo dos
camundongos, € interessante notar o valor do produto (Hf) a distancia de 10 mm da face da

bobina (mesma distancia entre o indutor e a superficie da pele dos animais durante a

hipertermia), cujo valor corresponde a Hf = (14,7 KA/m x 301 kHz) = 4,42 x 10° AIms ;

maior do que o limite j& estabelecido na literatura igual a 4,85 x 10® A/m.s (para que n&o

haja prejuizos a satde dos animais) [108].

Contudo essa avaliagdo ndo deve ser realizada sem levar em consideragdo a
dependéncia do valor da condutividade elétrica (o) da pele dos camundongos em func¢éo da
frequéncia da radiagéo eletromagnética incidente. Se a pele for modelada matematicamente
como um meio dielétrico, verifica-se que na condigdo em que o critério de Atkinson foi
determinado (com f =13,56 MHz) a condutividade elétrica da pele humana (seca)

corresponde & o = 0,238 S/m (no SI: onde um Simiens corresponde & [S] = 1 A%s® / kg.m?);
enquanto que na frequéncia de 301 kHz esse mesmo valor cai para o = 1,944 x 10 S/m

[58], [159]. Agora, utilizando esses parametros da pele humana para reavaliar o produto (Hf)

para 0s camundongos em nossa configuracdo experimental, considere que:

— Primeiramente, supondo que a mesma poténcia dissipada de forma ndo especifica

identificada por Atkinson et al. em seus experimentos clinicos como causa associada a

sensacOes de desconforto nos pacientes testados, e cujo o raio da secdo reta dos tecidos
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aquecidos por eddy currents era igual a 15 cm [108], novamente fosse dissipada na superficie
desses tecidos quando a frequéncia de aplicagdo do campo magnético alternado caisse para
301 kHz, entdo (vide eq. 1.32, na secdo 1.3):

P’eddy = Leddy = OJ(,“OT[H,fIr)Z = O'(,LLOTL'HfT‘)Z (3-3)
1 [o
H' = F\g@,as X108 A/m-s) = 17,83 kA/m

Seria necessario um campo magnético mais intenso do que os 14,7 kA/m utilizados em
n0ss0S experimentos para comecar a causar sensacfes de desconforto nos camundongos (que

permanecem sedados durante todo o procedimento de HM).

— Segundo, como parte do abdémen do camundongo e regido pélvica (cujo diametro é
~ 3,0 cm de um animal para outro) é a regido do corpo desses animais com maior dimensdo
radial exposta ao campo magnético alternado em nossos experimentos de HM, entdo,
aproximando sua anatomia a uma forma geométrica cilindrica (com densidade tecidual
uniforme) e condutividade elétrica o = 1,944 x 102 S/m quando f =301 kHz (para uma

intensidade de campo magnético uniforme), entdo, o produto (intensidade de campo x

frequéncia) calculado teoricamente é igual a:

g
H'f = \/;(4,85 X108 A/m-s) = 5,37 x10° A/m - s (3.4)

E, portanto, o nosso valor experimental (4,42 x 10° A/m.s) esta dentro do limiar de

seguranca previsto teoricamente de acordo com a literatura [58], [106, p. 294-295], [108].

Agora, dando inicio a discussdo dos resultados de HM in vivo dos camundongos, a
montagem (primeira configuracdo experimental) utilizada para realizacdo dos experimentos in
vivo j& foi adequadamente apresentada no capitulo 2 (vide Figuras 2.7 e 2.8, na se¢édo 2.3). A
seguir, na Figura 3.2, estdo representados os dois procedimentos de aquisi¢do (durante HM in
vivo com NPM) da temperatura na superficie da pele dos camundongos. O registro € feito por

durante 1 min antes de o campo magnético ser ligado (temperatura inicial do animal), durante
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0s 30 min de hipertermia (campo ligado), e durante os primeiros 5 min apds o campo

magnético ter sido desligado.

Monitoramento da Temperatura em Tempo Real

Sonda monitorando a

temperatura na superficie
Campo

magnético
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Céamera
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e Camera termografica
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Figura 3.2 Procedimentos de monitoramento, em tempo real, da temperatura durante a HM com NPM: um conjunto de
dados é obtido com o registro da camera termografica (via representada no lado esquerdo da figura) e o outro com a
utilizagdo de um termoémetro de fibra-optica (via representada no lado direito da figura).

7

Um conjunto de dados é obtido com o registro da camera termogréfica (via
representada no lado esquerdo da Figura 3.2) e o outro com a utilizagdo de um termdmetro de
fibra-Optica (via representada no lado direito da Figura 3.2). No que tange a utilizacdo da
fibra-Optica é preciso ressaltar que, primeiramente, nos animais #1 e #2 essa sonda foi fixada
num ponto da superficie da pele na regido da virilha desses camundongos (sem tumor); e, no
caso dos animais #3 e #4, a sonda foi colocada num ponto da regido de maior aquecimento da
pele sobre o seu tumor subcutaneo. O valor de adquirido com a fibra-Optica foi comparado
com a mesma medida feita pela cdmera termografica num ponto equivalente (identificado e
marcado na imagem de infravermelho). Agora, para o animal #5 em que essa sonda foi
introduzida em seu tumor a fim de medir a temperatura intratumoral, a temperatura superficial

continuou sendo monitorada apenas com a cAmera termografica. Contudo, mesmo utilizando
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0 termdmetro de fibra-éptica dentro do tumor do animal #5, apenas um ponto da variacéo
tridimensional de temperatura péde ser monitorado, o que implica numa informacéo

subestimada do verdadeiro aquecimento intratumoral.

Ainda ao centro da Figura 3.2 apresentada anteriormente, também, é ilustrado um de
nossos resultados (um gréafico) o qual indica uma diferenca da ordem de 5,0 % entre o valor
da temperatura superficial medido por infravermelho e com a fibra-dptica (no mesmo ponto
sobre a pele). De fato, essa discrepancia ja era esperada devido a direcdo que a camera fazia
com a normal a superficie da pele do animal na regido do tumor, formando um angulo de (60°
+ 5°) (reveja 0 esquema na Figura 2.7, na secdo 2.3). Esse fenémeno ocorre devido a variacdo
da emissividade da pele do camundongo (detectada pela camera) em funcdo do comprimento
de onda e da direcdo de aquisicdo da radiacdo de infravermelho emitida pela pele do animal.
Posteriormente (no capitulo 4), serdo discutidos outros resultados experimentais que nos
permitiram avaliar corretamente (in vivo) a dependéncia do valor da temperatura superficial
(medida com a camera termografica) em funcdo do angulo (6) formado entre sua objetiva
(direcdo de captura da radiacdo infravermelha) e a direcdo normal a superficie da pele do
camundongo (num intervalo de 0° < 0 < 60°). Cabe, aqui, ressaltar ao leitor que os valores de
temperatura (adquiridos por infravermelho) apresentados nas tabelas e gréficos desta se¢do

3.3 ja estdo todos corrigidos.

A Figura 3.3 mostra algumas imagens termogréficas do animal #1 (utilizado no 1° e 2°
experimento com animais sem tumor) durante o procedimento de HM in vivo: primeiramente,
antes de o camundongo receber a injecdo de NPM em (A) (antes de 0 campo magnético ser
ligado) e em (B) (depois de 3 min com o campo magnético ligado); segundo, apos ele receber
uma injecdo subcutanea de NPM em (C) (antes de o campo magnético ser ligado) e em (D)

(depois de 3 min com o campo magnético ligado).
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(A) Animal #1 (sem tumor): Eddy-Current B Animal #1 (sem tumor): Eddy-Current
(campo magnético alternado DESLIGADO) ( ) (campo magnético alternado LIGADO)

MAX Temp = 30,40 °C
t =0 min

MAX Temp = 31,80 °C
t =3 min

Animal #1 Animal #1

(C Animal #1 (sem tumor): com injegéo subcutanea de FM (D) Animal #1 (sem tumor): com injecdo subcutanea de FM
(campo magnético alternado DESLIGADO) (campo magnético alternado LIGADO)

MAX Temp = 29,51 5C MAX Temp = 40,82 °C
t =0 min X « t =3 min A

Animal #1 o Animal #1

Figura 3.3 HM in vivo: [1° experimento] (A) Termografia do animal #1 (sem tumor) e sem injecdo de FM, antes de o
campo magnético alternado ser ligado. (B) animal #1 ap6s 3 min de HM, o aquecimento nesse caso foi devido, apenas, ao
efeito de eddy-currents. [2° experimento] (C) Termografia do animal #1 (sem tumor), ap6s receber uma injecdo subcutanea
de 90 ul de FM (2mg de NPM de MnFe,O, - Citrato), antes de o campo magnético alternado ser ligado. (D) mesmo animal
#1, agora, ap6s 3 min de HM com NPM.

Nessas quatro termografias (Figura 3.3) sdo comparados (visualmente) resultados de
dois experimentos. No primeiro deles (n = 2 animais) foi investigado o qudo acurado é a
capacidade de deteccdo com a camera termogréafica do aquecimento (ndo localizado)
provocado na pele dos camundongos devido, apenas, ao efeito de correntes elétricas parasitas
(eddy-currents) em animais saudaveis e sem inje¢do de FM. Ja no segundo experimento, o
animal #1 e o animal #2 (cujas imagens de infravermelho ndo sdo mostradas no texto),
utilizados no procedimento anterior receberam uma injecdo subcutanea de 90 ul de FM (na
regido da virilha). Comparando as Figuras 3.3 (C) e (D), concluimos que a utilizacdo da
camera termografica (apenas por simples inspecdo visual da imagem de infravermelho)
permite identificar a variagdo de temperatura na superficie da pele dos camundongos,
provocada pelo calor gerado com as nanoparticulas magnéticas, e distingui-la do aquecimento

ocorrido por eddy-currents. No 1° e no 2° experimento, o tempo de HM foi de apenas 3 min.

Também foram realizados outros dois experimentos de HM, agora, utilizando dois

animais com S180 sdlido e subcutaneo (animais #3 e #4):. primeiramente, 0s animais #3
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(volume tumoral igual a 491 mm?®) e #4 (volume tumoral igual a 470 mm?®) foram submetidos
a 3 min de HM sem nanoparticulas magnéticas (3° experimento na sec¢do 3.2); na sequéncia
receberam (cada um) uma injecdo de 90 ul FM diretamente em seu tumor, entéo, cerca de 20
min apos a injecdo, foram submetidos a novos 3 min de HM com NPM (4° experimento na
secdo 3.2). A Figura 3.11 mostra um grafico da variagdo no valor da temperatura média (AT)
na superficie da pele (virilha) dos camundongos sadios (#1 e #2) e, também, sobre o tumor
subcutaneo dos camundongos doentes (#3 e #4). E comparado o aquecimento ocasionado por
eddy-currents (EC) com o aquecimento devido, também, as NPM sumarizando os resultados
obtidos com os quatro experimentos realizados: EC (Sadio) no 1° experimento; NPM (Sadio)

no 2° experimento; EC (S180) no 3° experimento e NPM (S180) no 4° experimento.
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Figura 3.4 Elevagdo da temperatura (AT) da pele dos camundongos (em 3 min de HM) em diferentes casos investigados:
(i) aquecimento devido, apenas, a eddy-currents em animais sadios (#1 e #2) — grupo EC (Sadio); (ii) aquecimento, também,
devido as NPM em animais sadios (#1 e #2) — grupo NPM (Sadio); (iii) aquecimento devido, apenas, a eddy-currents em
animais com S180 solido e subcutaneo (#3 e #4) — grupo EC (S180); (iv) aquecimento, também, devido as NPM em animais
com S180 solido e subcutaneo (#3 e #4) — grupo NPM (S180).

Com o software de aquisicdo e andlise de dados da cémera termografica (FLIR
ResearchIR®) é possivel desenhar (numa imagem de infravermelho) mdltiplos elementos
geométricos de medida: tanto areas (elementos fechados na forma de circulos, elipses e/ou
retdngulos) quanto linhas poligonais (abertas ou fechadas) de aquisicdo de valores de
temperatura (maxima, minima, média e até a subtragdo entre dois elementos) e monitora-los
em funcéo do tempo simultaneamente. Nesta secdo 3.3 sdo mostradas as termografias, apenas,
do animal #1 (Figura 3.4 acima no texto) e do animal #5 (Figura 3.5 alguns paragrafos abaixo

no texto). Contudo, em todas as imagens de infravermelho de todos os camundongos (do 1° ao
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5° experimento), foram criados sempre 0os mesmos elementos de medida para monitorar as
variacBes no valor da temperatura média, em diferentes regides da pele dos animais: na face
(ATec) € no abdémen (ATap) dentro de uma &rea circular com 30 px de didmetro; e na
virilha/tumor subcutaneo (ATygr), dentro de um pequeno circulo (com 5 px de didmetro)
concéntrico com a regido mais aquecida da pele sobre o tumor (hottest region). Cada pixel da
imagem de infravermelho tem dimensdo quadrada igual a (0,65x0,65) mm? (vide secdo 2.3), e
os pixels dentro do elemento HR (52 px no total) registram os valores mais elevados de

temperatura (mais vermelhos na escala de cores), correspondendo de 7% a 10% de todas as
medidas realizadas (pixel a pixel) sobre o tumor subcutaneo dos camundongos®.
A Tabela 3.1 reporta para os animais de #1 até #4 as variacbes no valor da

temperatura média, aferida apenas com a camera termografica, na superficie da pele desses

camundongos.

® Sobre a utilizagéo desses elementos de medida (criados nas imagens de infravermelho) para monitoramento das
variacOes de temperatura ocorridas na pele do camundongo sobre o tumor subcuténeo (devido ao calor gerado
por HM com NPM). Uma analise bem mais elaborada sera apresentada no final da tese (nas se¢des 5.4 e 5.5) na
perspectiva de uma nova abordagem experimental, onde cada pixel da imagem termogréafica sera utilizado como
um “termémetro”. O monitoramento da temperatura média somente dentro da area delimitada pelo elemento HR,
ignora todo o perfil de temperatura superficial (na regido do tumor subcutaneo) visto nas termografias: diferentes
halos de mesma temperatura/cor concéntricos com a regido de maior aquecimento. E, portanto, necessario que
um critério seja estabelecido para a determinagdo de qual regido (ou qual conjunto de pixels) na imagem
termogréafica da superficie da pele, contém a informagdo (quantitativa) mais fortemente correlacionada com o
real aquecimento intratumoral. Nesse sentido, um tratamento estatistico sera utilizado para buscarmos este

critério e, portanto, o leitor interessado podera antecipar essa discussao dirigindo-se ao capitulo 5.
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Tabela 3.1 — Dados de monitoramento termografico (do 1° até o 4° experimento) procedimentos de HM in vivo (com e
sem NPM):

Monitoramento termografico da superficie da pele

Regido mais quente sobre a

Identificagéo virilha/tumor subcutaneo Face Abddémen
Animal Volume Tipode Tempo de T, Tr AT yg Ty Tr AT g T, Tr ATy,
nima Tumoral HM HM (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C)
41 sem EC 3 min 30,40 31,80 140 2949 29,49 0,00 2890 30,90 2,00
tumor  NPM 3 min 29,51 40,82 11,31 28,70 28,80 0,10 28,40 29,90 1,50
4 sem EC 3 min 30,78 32,57 1,79 29,70 30,20 0,50 30,20 31,90 0,80
tumor  NPM 3 min 29,77 40,95 11,18 29,30 29,40 0,10 29,10 30,20 1,10
43 491 mm?® EC 3 min 32,30 34,10 180 29,60 30,10 0,50 31,10 32,30 1,20
NPM 3 min 30,90 36,00 5,10 30,20 30,20 0,00 30,90 32,60 1,70
44 470 mm? EC 3 min 31,70 33,70 3,00 30,40 31,00 0,60 31,50 33,00 1,50

NPM 3 min 29,90 34,60 4,70 29,70 30,10 0,40 29,40 31,50 2,10

Um quinto experimento foi conduzido (5° experimento na secdo 3.2), onde o animal
#5 com S180 (volume tumoral igual a 983 mm? no dia do experimento), também recebeu uma
injecdo de 90 ul de FM diretamente em seu tumor, e foi submetido ao procedimento de HM
com NPM durante um tempo muito maior, igual a 30 min de aquecimento. Nesse
experimento, diferentemente dos anteriores, a fibra-Optica foi introduzida no tumor (a 5,0 mm

de profundidade) a fim de reportar o valor, a0 menos num ponto, da temperatura intratumoral.

As quatro termografias apresentadas na Figura 3.5 de (A) até (D), a partir do instante
inicial do procedimento em t = 0 min (campo magnético alternado desligado), mostram na
sequéncia o aumento da temperatura da pele na regido do tumor em funcdo do tempo de HM
(campo ligado). J& a Figura 3.5 (E), 1 min ap6s o campo magnético ter sido desligado, mostra

o resfriamento natural da pele do animal #5.
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(A) (campo magnético alternado DESLIGADO) (B) (campo magnético alternado LIGADO)

MAX Temp = 28,60 °C 1 mMax Temp=367"C
t =0 min ‘ “b t =5min

Animal #5 i Animal #5

(C) (campo magnético alternado LIGADO) (D) (campo magnético alternado LIGADO)

. R —

MAX Temp = 38,6 °C
t =12 min

MAX Temp = 40,60 °C
t =30 min

Animal #5

Animal #5

(E) (campo magnético alternado DESLIGADO)

MAX Temp = 34,90 °C
t =1 min (depois)

Animal #5

Figura 3.5 Experimento de HM in vivo com NPM: (A) animal #5 com S180 (subcutaneo e sélido) depois de receber uma
injecdo de 90 pl de FM (2mg de NPM de MnFe,O, - Citrato) antes do campo magnético alternado ser ligado (t = 0 min);
respectivamente de (B) até (D) apds 5 min, 12 min e 30 min de HM com NPM (campo ligado); (E) 1 min apds o campo
magnético ser desligado (resfriamento).

No grafico da Figura 3.6 sdo mostradas as curvas de temperatura para o animal #5, em
funcdo do tempo de hipertermia, nas regides da face, abdémen e regido mais quente sobre o
tumor subcutdneo (HR). H4, também, a informagdo da temperatura de um ponto

(aproximadamente central) dentro do tumor monitorado com o termémetro de fibra-éptica.



102

45 T T T T L T T
= |R cam: regi@o mais quente sobre o tumor - 1
e Sonda intratumoral 1
— A |R cam: abddmen E
@) v IR cam: face
o 40 i
~
(49
—
2
o
G.) 35 - .
o
&
(¢b]
|_
30F .
25 1 1 1 1 1 1 1
0 6 12 18 24 30 36
Tempo (min)

Figura 3.6 Temperatura do animal #5 (5° experimento) durante procedimento de HM com NPM (MnFe204 - Citrato):
com a camera termografica (infrared camera — IR cam) foi monitorada a temperatura (média) superficial em diferentes
regides (areas) sobre a pele do camundongo (regido mais quente da pele sobre o tumor; na face e no abdémen). Ja a fibra-
Optica fornece uma medida pontual da temperatura dentro do tumor.

E possivel observar no grafico da Figura 3.6 (e também na Tabela 3.2 abaixo no texto)
que o valor da temperatura inicial (antes de o0 campo magnético ser ligado), ou seja, T, aferido
por infravermelho na regido mais aquecida da pele sobre o tumor tinha um valor menor do
que a temperatura intratumoral (fibra-dptica) no mesmo instante. Isto se deve, bastante, as
trocas de calor que ocorrem continuamente na interface da pele do animal com o ambiente,
principalmente, antes do acionamento bobina, uma vez que ela é refrigerada (mantida em 10
°C antes da corrente alternada ser estabelecida no indutor) e esté distante apenas 10 mm da

superficie da pele do camundongo.

Imediatamente apdés o campo magnético alternado ser ligado, vé-se um répido
aumento da temperatura intratumoral nos seis primeiros minutos de HM. E, em torno de
quinze minutos, é atingido um regime quase estacionario. Curiosamente, 0 comportamento da
temperatura superficial, na regido do tumor, monitorado com a camera termografica € muito
semelhante. Contudo, numa janela de tempo da ordem de 30 min, a temperatura na regiao
mais aquecida da pele sobre o tumor é em torno de 1,5 °C maior que a temperatura de um
ponto (aproximadamente central) dentro do tumor. Em outro experimento (vide capitulo 5),
cuja temperatura intratumoral de outros quatro animais foi monitorada com maior precisao
(com ateé trés sondas introduzidas a 5 mm de profundidade sob a pele, em trés pontos distintos

ao longo do eixo maior do tumor de cada animal) verificou-se comportamento semelhante.



103

Em que a temperatura medida na superficie da pele sobre o tumor é aproximadamente igual a
temperatura intratumoral, em pelo menos um dos pontos monitorados. Todavia, estes

resultados experimentais serdo completamente discutidos apenas na secao 5.5.

A Tabela 3.2, abaixo, sumariza todos os dados experimentais adquiridos no 5°

experimento de HM in vivo com as NPM (MnFe,Q, - Citrato):

Tabela 3.2 — 5° experimento de HM in vivo com NPM: dados de monitoramento termografico (superficie da pele) e
temperatura intratumoral (num ponto).

Monitoramento termogréfico da superficie da pele

Regido mais quente* Face Abddmen Temperatura
sobre o tumor Intratumoral
Volume Tipo de Tempo To Te  ATyg To Tr ATpe Ty Tr AT, Ty Tr AT,
tumoral HM deHM (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°C) (°©

Identificagéo

Animal

#5 983mm® NPM 30min 2920 405 11,3 30,7 322 1,50 30,30 32,20 1,90 30.40 38.99 8,59

Logo ap6s o fim do 5° experimento de HM, o animal #5 foi novamente anestesiado e
sacrificado por deslocamento cervical. Foi feita a excisdo do seu tumor e medidos os valores

reais de seu eixo maior (D) e menor (d), entdo, foi calculado o seu volume ex-vivo

. . D-d? ., , .
(novamente utilizando formula V = — ) € interessante notar que, em geral, esses tumores

apresentam um formato elipsoidal. A Tabela 3.3 é uma comparacdo entre os volumes

calculados in vivo e ex-vivo do tumor do animal #5.

Tabela 3.3 — Medidas do tumor do animal #5: comparagéo dos dados in vivo e ex-vivo.

In vivo Ex vivo
Eixo maior (D) Eixo menor (d) Volumeinvivo Eixo maior (D) Eixo menor (d) Volume ex vivo Massa do tumor
(mm) (mm) (mm°) (mm) (mm) (mm°) (9)
18,90 10,20 983 20,21 11,54 1346 0,79

De acordo com a literatura, tumores solidos de sarcomas de partes moles (vide secéo
1.4) como € o caso do S180, crescem centrifugamente, com os tecidos normais adjacentes a
lesdo sendo comprimidos e, a medida que se atrofiam, contribuem para o aparecimento
grosseiro da circunscricdo [146]. A analise histopatoldgica do tumor solido de sarcoma de
partes moles revela que ele possui uma pseudocédpsula bastante vascularizada (regido

quiescente), através da qual as células neoplasicas permeiam e infiltram os tecidos normais
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adjacentes. Esse envelope tecidual fibroso (interface com os tecidos saudaveis) é uma regiao
de reacdo inflamatoria peritumoral e intensa diferenciacdo celular [146], [160]. No interior
dessa falsa cépsula, a avaliacdo microscopica revela um arranjo nodular das celulas
neoplasicas com degeneracao central e necrose [129]. De fato, quando esse tipo de carcinoma
ja estd em estdgio bem desenvolvido, essa regido central necrosada corresponde a um

percentual > 15% da massa tumoral total [146], [160].

A Figura 3.7 mostra imagens ex vivo do animal #5 utilizado no quinto experimento,
onde na Figura 3.7 (A) os trés pontos escuros que correspondem, exatamente, as trés posices
ao longo do maior eixo do tumor onde foram feitas as injecdes de FM (30 ul cada) antes da
sessdo de 30 min de HM. Apds excisdo, o tumor desse animal foi avaliado apenas
macroscopicamente (ndo foi coletado nenhum material para estudo histopatoldgico) e,
conforme mostrado na Figura 3.7 (C), aparentemente as nanoparticulas ocupam grande parte
do interior da falsa cépsula do tumor (regido escura “manchada” pelo fluido magnético
injetado intratumoralmente). Contudo, apenas essa simples inspecao visual ndo permite inferir
muito sobre a distribuicdo dessas nanoparticula no volume tumoral, a ndo ser que ela se da de
maneira nao uniforme também sendo visualizado fluido magnético na superficie do tumor

(proximo ao local onde foram realizadas as trés injecoes).
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Figura 3.7 (A) Imagem ex vivo do camundongo utilizado no 5° experimento mostrando seu tumor S180 antes da exciséo,
note também as posicoes (1), (2) e (3) onde foram feitas as injecdes de NPM (ao longo do eixo maior do tumor). (B) Tumor
depois de feita a excisdo. (C) Imagens do tumor depois da excisdo mostrando, macroscopicamente, a distribuicdo do FM
dentro do tumor.

O calculo exato da quantidade de calor entregue volumetricamente no tumor (durante
um procedimento de HM) demandaria além da determinagdo experimental do SLP in vivo, 0
conhecimento preciso da localizagdo das fontes de calor dentro do tumor, ou seja, o
mapeamento tridimensional do volume ocupado pelas NPM de MnFe,O, — Citrato. Esse € um
problema central na utilizacdo da técnica de HM com NPM para o tratamento de neoplasias
objetivando sua aplicacdo na clinica médica: a determinacdo precisa (e em tempo real) da

dose térmica entregue volumetricamente [41].

No que diz respeito aos fenémenos que envolvem a geracao e transferéncia de calor
em tecidos bioldgicos vivos, ha dois principais: a geracao celular de calor metabdlico e a troca
de calor entre 0 sangue em escoamento e o tecido circundante [161]. Em 1948, Harry H.
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Pennes publicou os resultados de um extenso trabalho experimental sobre a distribuicdo radial
da temperatura no antebrago humano em funcéo da diferenca de temperatura entre o sangue
arterial e o tecido muscular [162]. Parte de seus objetivos era avaliar a aplicabilidade das
equacdes de fluxo de calor (tdo utilizadas para o estudo de materiais em engenharia) no
contexto de seus resultados experimentais em termos da producdo local de calor de tecidos
biol6gicos vascularizados. Entre suas principais contribuicGes, Pennes sugeriu que a taxa
temporal de calor (Qp) trocado entre 0 sangue e os tecidos é diretamente proporcional ao
produto da taxa de perfusdo volumétrica do sangue (w,) (dada em m®/s de escoamento de
sangue por m® de tecido) pela diferenca entre a temperatura do sangue arterial (Ty) € a

temperatura local dos tecidos (T) [163]:

Qp = ppcrwp(Ty = T) (3.5)

No SI [Qp] =W, e 0s parametros p, € c, Sao respectivamente a massa especifica (ou
densidade) (kg/m®) e o calor especifico do sangue (J/kg.°C). Em seu trabalho pioneiro, ele
modificou a equacdo de conducdo de calor incluindo além do termo de perfuséo (Q'p) também
um termo de poténcia térmica devida ao calor metabdlico produzido pelas reacbes
bioquimicas que ocorrem em nivel celular nos tecidos vivos (Q,,e¢) (dado em W no SI). De
maneira geral o problema tedrico, portanto, consiste em obter uma solucdo para a equagdo
diferencial de conducdo de biocalor de Pennes [162], [163] (eq. 3.6), que modela a taxa

temporal de variacdo da temperatura num meio biolégico:

aT —_ —_ . .
pncna_tn =V (KnVTn) + pbcbwb(Tb - n) + Qmet + thst (3'6)

No contexto em que a eg. 3.6 serd utilizada nessa tese de doutorado, o subindice (n)
faz diferenca entre os tecidos em consideracdo (tumor ou tecidos normais) enquanto que p,,,
cn, Kn S80, respectivamente, a massa especifica do tecido, o calor especifico e sua
condutividade térmica. O primeiro termo no lado direito da eq. 3.6 representa a difusdo de
calor no meio (lei de Fick) e o Gltimo (Qy,;,,) denota a poténcia térmica volumétrica dissipada

pelas NPM interagindo com um campo magnetico externo alternado (mecanismo de perda
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histerética) (vide definicdo nos Apéndices B.2 e B.3). Obviamente, esse ultimo termo deve ser

considerado apenas no tumor (que em nossos experimentos recebe inje¢bes de FM) [164].

A Figura 3.8 (A) (abaixo no texto) mostra outra imagem termogréfica do animal #5,
agora, focada somente na regido do seu tumor (regido de interesse) apds 30 min de HM com
NPM. E facil observar que, além da existéncia de uma pequena area central mais aquecida
(40,5°C), ha também a formacdo de regides de mesma temperatura (mesma cor na imagem de
infravermelho), ou seja, isotermas na forma de halos quase concéntricos em relacdo a regido
mais quente dessa superficie, e cuja temperatura diminui afastando-se ao longo de uma
direcdo radial. Para monitorar esse gradiente de temperatura, foram construidos elementos de
analise na forma de linhas poligonais, a fim de medir a temperatura média ao longo de
caminhos com temperatura aproximadamente constante. O gréafico da Figura 3.8 (B) mostra a
dependéncia temporal desse perfil de aquecimento, detectado na pele do animal sobre o seu
tumor, e é interessante notar que apés 11 min de HM esse perfil de temperaturas atinge um
regime quase estacionario. O grafico dessas “isotermas” — elementos de medida denotados por
IT, até ITs na Figura 3.8 (A) — € gerado a partir dos dados adquiridos, somente, com a camera

termogréfica.
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Figura 3.8 Modelagem analitica da entrega de calor intratumoral: (A) na termografia do tumor (s6lido e subcutaneo),
depois de 30 min de HM, é possivel identificar halos isotérmicos (concéntricos com a regido de maximo aquecimento); (B)
temperatura ao longo das isotermas; (C) idealizagdo do volume esférico ocupado pelas NPM (MnFe,O, - Citrato) dentro
tumor; (D) (i) (pontos e) diferenca entre a temperatura sobre cada “isoterma” T(r) e num ponto distante sobre a pele do
animal Tg4cp (@pds 30 min de HM); (i) (linha sélida) € uma curva tedrica calculada para o modelo simplificado de uma fonte
pontual de calor (constante no tempo) dentro do tumor.

De fato, estamos supondo que (dentro do tumor) as NPM de MnFe,0, — Citrato estdo
concentradas homogeneamente num volume esférico (com raio estimado em 4,5 mm). E tal
aproximacdo levou em consideracdo a profundidade de 5 mm em que € feita a injecdo de FM
(supondo a espessura da pele da ordem de 0,5 mm) e as observacdes feitas do tumor ex vivo
(vide Figura 3.7). Logo, a Figura 3.8 (C) € uma representacao esquematica dessa idealizacéo,

onde é denotado por r o raio de cada “isoterma” na superficie da pele do camundongo, € 0
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valor r = 0 corresponde ao ponto central da regido de maxima temperatura. O centro da regido
mais aquecida na superficie da pele sobre o tumor foi escolhido como a origem do sistema de
coordenadas, e a distancia entre essa origem e o centro do volume esférico de FM (dentro do
tumor) foi estimada em z =5 mm. J& na Figura 3.8 (D) é apresentado um grafico com o valor
experimental (pontos e) da diferenca entre a temperatura medida sobre cada “isoterma”
T(r) e um ponto distante sobre a pele do animal Ty, (temperatura na face do animal,
suposta inalterada pelo aquecimento produzido no tumor e nos tecidos vizinhos devido as
NPM). Essa diferenca (AT,x, = T (1) - Trqce ) € calculada como fungéo da distancia (r) do
perimetro de cada “isoterma” ao centro da regido de maximo aquecimento da pele sobre o
tumor. O valor de r foi estimado (em escala real) diretamente na termografia utilizando o

software Digimizer® para anlise dessa imagem.

Na tentativa de obtermos algum conhecimento (em nossos experimentos) da relagéo
entre a temperatura medida na superficie da pele do camundongo (imageamento por
infravermelho) e seu valor (fibra-6ptica) no interior do tumor sélido e subcutaneo durante HM
com NPM. Buscamos, primeiramente, uma abordagem matematica simples utilizando uma
solucdo analitica da equacdo de biocalor de Pennes (eg. 3.6) no regime estacionario (ou seja,
quando aT, /dt = 0), onde a distribuicdo volumétrica intratumoral das NPM ¢ idealizada
como uma fonte pontual de calor (dentro do tumor) e com poténcia térmica (Q) constante no
tempo. Trata-se de um resultado proposto por Gescheit et al. em 2009 [165] (eq. 3.7 abaixo
no texto), onde foram impostas as seguintes condicdes: (i) tanto o tecido que constitui o tumor
(suposto sélido) quanto o meio em torno dele (suposto semi-infinito) sdo homogéneos,
isotropicos e com as mesmas propriedades fisicas constantes (densidade p, calor especifico ¢
e condutividade térmica k); (ii) as dimensdes do tumor sdo muito pequenas comparativamente
a sua profundidade abaixo da superficie da pele; (iii) a taxa de perfusdo sanguinea é
considerada nula (w;, = 0); (iv) a poténcia térmica devida ao calor metabdlico é desprezivel
comparativamente a taxa de geracéo de calor por histerese ( Qpise > Omer < Onise = Q); (V)
considera-se que o valor da condutancia térmica efetiva (E) na superficie da pele (interface
com 0 meio externo) (dada em W/m2.°C no SI) engloba todas as possiveis trocas de calor
devido a conveccdo, radiacdo e processos evaporativos, tal que E = (Econ,, + Epga + Ee,,ap)
(condicbes de contorno newtonianas [166], [167] e [168] ). Abaixo, a Figura 3.9 € um

esquema representando em coordenadas cilindricas esse problema de conducéo térmica:
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Superficie
da pele

Tecido
\ isotropico

Figura 3.9 Problema de uma fonte pontual (subcutanea) de calor ¢ com poténcia constante localizada na profundidade
z = a; 0 meio (tumor/tecido) é homogéneo e isotrdpico com propriedades fisicas constantes (densidade p, calor especifico
¢ e condutividade térmica k). T, é a temperatura ambiente; T(r,0) é a temperatura na superficie da pele (em z = 0) em
funcdo da distancia r medida em relagdo ao centro da regido de méaximo aquecimento da pele sobre o tumor (origem do
sistema de coordenadas);

Portanto, a linha sélida no gréafico da Figura 3.8 (D) (acima no texto) € a curva tedrica
que melhor se ajusta aos dados experimentais (ATey, = T(7) = Trqce ), iSto segundo a eq. 3.7

abaixo (solucdo da eq.3.6 obtida por Gescheit et al. Em 2009) [165], [166]:

. % —-Aa
AT = T(r,0) = T(r - o,0) = %f %]"K(/{mda 3.7)
0

A integral da eq.3.7 foi resolvida numericamente utilizando o Maplesoft® sem a
indicacdo especifica de um método de solucdo numérica, o que significa que a rotina do
software utiliza mais de uma técnica e, havendo singularidades na funcdo em seu intervalo de
integracdo, entdo o eixo A é dividido em subintervalos e a integracdo é realizada utilizando o
método de quadratura Gaussiana [166], [169]. Onde: T (r — ©0,0) = Tryee =32,20 °C (regido
longe o suficiente da regido tumoral para que a temperatura seja suposta inalterada pelo calor
gerado pelas NPM) e T(r - o,0) > T, (temperatura ambiente); E =12,5 W/m?.°C; k =
0,4W/m.°C [165]. Jo(Ar) € a funcdo de Bessel de ordem zero em coordenadas cilindricas
[170, p. 488] e para uma fonte pontual de calor, na posicdo subcutanea a = z = 5,0 mm, o
valor de poténcia térmica constante Q = 0,14 W fornece o melhor ajuste tedrico (possivel

com a eq.3.7) para os valores de AT, in vivo na superficie da pele do camundongo.
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J& a poténcia térmica dissipada pelas NPM de MnFe,O, — Citrato por unidade de
massa de material magnético, ou seja, o SLP calculado nesse procedimento (uma estimativa

teorica in vivo) foi igual a (eq. 3.8):

)

p=2M" _ow (3.8)
- 2mg /9 '

onde a massa de nanoparticulas dentro do tumor é, aproximadamente, igual a 2 mg (i.e. todas
as NPM injetadas).

Agora, para que também pudéssemos estimar teoricamente 0 aumento da temperatura

intratumoral (AT¢,mor) COM base nos dados experimentais de temperatura superficial (AT;,,)

(registro por infravermelho) e, também, utilizando o valor tedrico de Q = 0,14 W. Foi feita
outra idealizacdo, onde o volume ocupado pelas NPM dentro do tumor corresponde a uma
esfera (com raio igual a 4,5 mm e volume 0,38 cm®) com densidade homogénea. E, para o
calculo da variacdo de temperatura dentro do tumor, foi utilizado um resultado (equacGes 3.9
e 3.10) proposto por W. André et al. [171] que permite calcular a distribuicdo da temperatura
(em funcdo do tempo) no espaco em torno de uma pequena fonte de calor esférica num
procedimento de HM com NPM: novamente sob a imposicdo que tanto o tecido que constitui
0 tumor (suposto sélido) quanto o meio em torno dele (agora suposto infinito) sdo
homogéneos, isotropicos e com as mesmas propriedades fisicas constantes (densidade p,
calor especifico ¢ e condutividade térmica k). Nesse contexto, a taxa volumétrica de geracdo
de calor por histerese (Q;s¢), OU poténcia térmica magnética por unidade de volume, foi

calculada como:

0 0,14 W

- = 0,37 W /cm? 3.9
Vmag 0,38 cm? fem (39

Qhist =

Com esse altimo resultado € possivel calcular teoricamente 0 aumento de temperatura
dentro do tumor (in vivo) num ponto aproximadamente central (estimado em 5 mm sob a

pele), apos 30 min de aquecimento, como sendo igual a (eqg. 3.10) [171]:
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QuistRaag 0,37 W/cm? - (4,5 mm)?
AT, = = = 9,36°C 3.10
tumeor 2k 2-0,4W/m.°C (3.10)
Enquanto que o valor verificado experimentalmente com a fibra-Optica em um ponto
(aproximadamente central) dentro do tumor foi ATSX? —=8,59 °C (vide Tabela 3.3, acima no

tumor

texto), uma diferenca percentual relativa igual a 9%.

Note-se que a maxima temperatura registrada (num ponto aproximadamente central)
dentro do tumor foi igual a 38,99 °C (Tabela 3.3). Obviamente que, para propdsitos
terapéuticos, a temperatura dentro do tumor precisa ser mantida acima de 43°C e por um
intervalo de tempo da ordem de 20-30 min [28], [41]. Contudo os resultados experimentais
que serdo apresentados nos capitulos 4 e 5 — utilizando outra bobina (f = 300 kHz , B =220 G)
e outra NPM (MnFe,O4 — DMSA) — mostrardo que em nosso laboratorio, devido a expertise
adquirida com a realizacdo desses primeiros experimentos (relatados nesse capitulo 3) e a
evolucdo de nossa compreensédo do problema (o que culminou na proposi¢do de uma segunda
configuracdo experimental mais adequada e uma metodologia mais eficiente), agora, durante
a hipertermia in vivo conseguimos acessar e manter (por mais de 20 min) temperaturas na
superficie da pele (sobre o tumor subcutaneo) da ordem 44-53 °C em todos animais. E
naqueles que, também, tiveram sua temperatura intratumoral monitorada por uma (ou até trés

sondas em pontos distintos) o valor medido sempre foi da ordem de 42-56 °C.

Na sequéncia, o capitulo 4 discutird os resultados experimentais obtidos que
permitirdo avaliar, quantitativamente, o erro na medida da temperatura com a camera
termografica, caso sua objetiva néo esteja direcionada perpendicularmente a superficie da pele
dos animais durante o procedimento de HM com NPM. Mais do que isso, esses resultados
validardo uma metodologia experimental que permitira monitorar a temperatura da superficie

da pele dos camundongos de maneira muito mais acurada do que o apresentado até agora.
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4 Determinacdo precisa da entrega de calor durante hipertermia

magneética in vivo utilizando termografia por infravermelho.

4.1 Introducao

Grande o numero de nanoestruturas que podem gerar calor por interacdo com campos
eletromagnéticos e este fendmeno pode ser utilizado para liberagdo controlada de farmacos
[172], ativacdo de resposta imunoldgica [173] e tratamento de neoplasias [174]. Dois
exemplos desse tipo de estratégia sdo a terapia fototérmica e a hipertermia magnética com
nanoparticulas magneéticas [14], [174]-[178]. No Apéndice B.3 estdo demonstrados os
mecanismos fisicos de geracdo de calor devido a interacdo entre 0s momentos magnéticos das
nanoparticulas magnéticas e a acdo externa de campos magnéticos alternados. E como os
resultados clinicos da literatura estdo sempre correlacionados ao histérico de exposicao
térmica das células neoplasicas (temperatura e tempo de aquecimento), a precisdo na
determinacdo de limiares de danos térmicos bioldgicos depende, diretamente, da precisdo no
monitoramento da temperatura. Recentemente, muitos estudos pré-clinicos tém relatado a
utilizacdo da termografia por infravermelho para o monitoramento da temperatura durante
hipertermia [14], [175]-[178].

A termografia € uma técnica diagnoéstica precisa, quantificavel e sem contato, usada
para visualizar (numa imagem bidimensional em escala codificada por cores) as mudancas
ocorridas na temperatura de uma superficie (qualquer) usando cameras de infravermelho. E
uma modalidade ndo invasiva com promissoras aplicagdes biomédicas, a qual ja tem sido
utilizada na detecgdo precoce de tumores de mama [126] e melanoma [127] evitando bidpsias
desnecessarias. E, também, utilizada em alguns procedimentos cirdrgicos (imagiamento
térmico intraoperativo), e.g. para determinar margens de seguranga na excisdo de tumores do
cérebro, auxiliar na identificacdo do cértex sensério-motor, ou ainda, monitorar a viabilidade
do tubo gastrico durante uma esofagectomia [179]-[182]. Contudo, essa metodologia precisa
ser adequadamente empregada ou pode resultar em erros grosseiros na determinacdo da
temperatura de uma superficie/regido de interesse, ou mesmo diagnosticos falso positivo ou
falso negativo (e.g. equivoco na distingdo entre o calor gerado por uma leséo pré-cancerosa ou

cancerosa, e 0 aquecimento devido ao calor metabélico dos tecidos sadios em torno do tumor,
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e as trocas de calor devida a vascularizagdo superficial e também profunda)[127]. E,
principalmente, tratando-se de superficies curvas, a precisdo na determinacdo de sua
temperatura aparente é fortemente dependente do angulo () formado entre a direcdo da
objetiva do sistema de aquisi¢do de imagens termograficas e a direcdo normal a superficie
imageada, devida a dependéncia espectral e direcional da emissividade térmica conforme
demonstrado por Watmough et. al. [154]. Por outro lado, Clark, J. A. indicou que 0 erro na
determinacdo da temperatura aparente de uma superficie curva, além dos efeitos de
emissividade, também é fortemente dependente da diferenca entre a temperatura da superficie
e a temperatura ambiente [183]. Essas duas modelagens matematicas diferentes (propostas por
Watmough e Clark) tém sido utilizadas em importantes trabalhos da literatura que sugerem
boas praticas no monitoramento via termografia da temperatura superficial de animais em

experimentos in vivo [184].

Nos resultados experimentais in vivo que serdo apresentados e discutidos nesse
capitulo 4, indicaremos como deve ser a utilizacdo de uma cémera termografica, para
monitorar o aquecimento de tumores (S180) sélidos e subcutaneos por HM com NPM, e
conseguir determinar sua temperatura superficial com um erro ~ 0,5 °C. Entretanto, deve-se
ter em mente que (ha metodologia apresentada) as imagens termograficas sdo de fato
relevantes, apenas, no tratamento de tumores superficiais. Para um monitoramento da
temperatura (durante HM) de tecidos mais profundos e, preferencialmente, de maneira néo
invasiva outras modalidades poderiam ser empregadas/desenvolvidas e.g. o imagiamento por
ressonancia magnética (IRM) que, na clinica médica atual é a modalidade de eleicdo para o
monitoramento ndo invasivo da temperatura em tecidos vivos [51], [185], mas cuja utilizacado
durante um procedimento de HM com NPM ainda é impossivel (devido o forte campo
estatico do magneto permanente do equipamento de IRM impedir a geracdo de calor por
perda histerética com NPM, ao menos com a tecnologia de hoje) [64], [87]. A utilizagdo de
nanoparticulas que, de acordo com a capacidade de penetracdo de determinados
comprimentos de onda da luz em tecidos bioldgicos, possam ser opticamente excitadas
comportando-se como nanotermdmetros opticos [186]. Ou ainda, ao contrario das limitacdes
inerentes a uma estratégia oOptica, e devida a alta capacidade de penetracdo do campo
magnético em tecidos biologicos e relativa facilidade de deteccdo de sondas com sinal
magnético. E, portanto, promissora a utilizacdo de NPM que além de fontes de calor para HM
poderiam, também, ser usadas como nanotermdmetros magnéticos, uma vez que mudancas

em suas propriedades magnéticas que sdo temperatura-dependentes (e.g. magnetizacdo e
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susceptibilidade magnética) estariam associadas as mudancas na temperatura do tecido
tumoral [187], [188]. Contudo, ainda ndo existem resultados experimentais in Vvivo
comprovando, efetivamente, a validade e aplicabilidade do conceito de nanotermometria

magnética.
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4.2  Protocolo experimental

Todo o procedimento experimental descrito a seguir foi revisado e aprovado pela
Comisséo de Etica no Uso de Animais (CEUA) da Universidade Federal de Goiés (pareceres
consubstanciados n°® 039/2012 n° 098/2014) (vide Apéndice D).

Para os resultados que serdo apresentados e discutidos na secdo 4.3 foram utilizados
apenas dois animais (n = 2), camundongos Swiss albinos machos, idade entre 6-8 semanas:
animal #1 (massa corporal 40 g) e animal #2 (massa corporal 38 g) ambos com S180 solido e
subcutaneo na regido da virilha direita e cujos volumes tumorais no dia do tratamento por HM
eram, respectivamente, iguais a 751 mm?® e 560 mm?®. Cada animal foi submetido a 5 sessdes
de HM com NPM de MnFe,O, — DMSA (com diametro igual a (15 £ 3) nm e SLPip vitro =
126,2 W/g), com duracdo de 30 min cada e intervalos de 20 min entre cada procedimento (um
total de 150 min de hipertermia). A primeira sessdo de HM de cada camundongo ocorreu logo

ap6s 0s animais receberem (e apenas na primeira sessdo) a injecdo diretamente em seu tumor

de 90 pl do FM (correspondendo a uma massa de 2,3 mg de NPM injetada). Esse volume foi

fracionado em trés injecBes de 30 pul cada, feitas a 5 mm de profundidade abaixo da pele do

animal em trés posi¢es ao longo do eixo maior do tumor, a fim de obter uma melhor

distribuicéo intratumoral das NPM.

A inducdo do tumor murino de sarcoma e manipulacdo do animal durante os
experimentos (e.g. sedacdo); os cuidados com a manuten¢do desses camundongos no biotério
(acomodacéo, alimentacdo e ciclo diurno-noturno); assim como seu monitoramento diario
(consumo de racdo seca, gua, producdo de excretas, massa corporal e tamanho do volume
tumoral), tudo foi feito de acordo os protocolos ja anteriormente descritos no capitulo 2 (vide
secdo 2.2).

O objetivo desse experimento ao variarmos a posi¢do angular da camera termografica
foi investigar o quéo acurado (ou ndo) séo as imagens de infravermelho na identificacdo do
aquecimento tumoral por HM com NPM (detectado pela variacdo da temperatura na
superficie da pele), isto em funcdo do angulo (6) formado entre a direcdo da objetiva da
camera e a direcdo normal & superficie da pele do camundongo na regido do tumor (vide

Figura 2.11, na sec¢édo 2.4).
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As cobaias foram mantidas sedadas durante todos os cinco procedimentos e,
posicionadas entre o par de bobinas circulares, de maneira que seu tumor permaneceu
localizado numa regido cuja intensidade de campo magnético alternado € aproximadamente
igual a 220 G (17,5 kA/m) (valor rms) (vide Figura 2.10, na se¢do 2.4).

O monitoramento da temperatura foi feito de duas maneiras:

— Termdmetros de Fibra-Optica: uma primeira fibra-6ptica foi colocada num ponto da
superficie da pele do animal na regido mais aquecida da pele sobre o tumor subcutaneo
(temperatura controle); e uma segunda fibra-6ptica foi introduzida no reto do animal (registro
da temperatura basal).

— Camera termografica: temperatura na superficie da pele em diferentes regides
(tumor, abdémen e face).

Em todos os sensores a temperatura foi monitorada, inicialmente, por durante 1 min
antes de o campo magnético ser ligado (temperatura inicial do animal), durante os 30 min de
aquecimento por HM com NPM (campo ligado), e durante os primeiros 5 min apés desligado

0 campo magnético alternado.

Apbs a realizacdo das cinco sessdes de HM com NPM, o tamanho dos tumores dos

animais (eixo maio e eixo menor) foi monitorado diariamente com um paquimetro digital
(imprecisdo de £+ 0,05 mm), sendo que o animal #2 foi seguido por um total de 49 dias, tendo

seu volume tumoral monitorado (in vivo) diariamente. Apds esse tempo e ao atingir um
volume tumoral igual a 1807 mm?, ent#o, de acordo com a recomendacéo da CEUA da UFG
(vide secdo 2.2), antes que o volume de seu tumor atingisse o valor limite igual a 2000 mm?, o
camundongo foi anestesiado com uma solucdo de 0,2 ml/100g de Ketamina (100 mg/ml) e

Xilazina (100 mg/ml) e sacrificado por deslocamento cervical.

Em particular, o animal #1 utilizado nesse experimento (apos a realizacdo das cinco
sessdes) foi seguido por mais de 170 dias e apresentou remissdo tumoral completa — resultado
que serd profundamente discutido nas sec¢bes 5.3, 5.4 e 5.5, num contexto completamente
diferente do abordado nesse capitulo 4, onde sera estudado o efeito cumulativo da entrega de

calor na observagédo de remissdao tumoral total em tumor murino de sarcoma 180.
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4.3  Analise e discussdo dos resultados experimentais

Inicialmente, foi determinada a resposta in vitro das NPM de MnFe,O, — DMSA ao
campo magnético alternado. Um eppendorf contendo a mesma quantidade de 90 ul de FM
que é injetada no camundongo para realizacdo dos experimentos in vivo foi posicionado no
espaco entre as duas bobinas paralelas, na mesma regido ocupada pelo tumor do animal
quando da realizacdo da HM in vivo. Entdo, na mesma condi¢cdo de operacdo dos
experimentos in vivo, foi estabelecida na bobina uma corrente elétrica alternada i = 350 A
com frequéncia f = 300 kHz gerando um campo magnético B =~ 220 G (17,5 kA/m) (valor
rms) no ponto onde a amostra estéd localizada (vide Figura 2.10, na se¢do 2.4). O gréfico da
Figura 4.1 mostra 0 aquecimento do volume de FM dentro do eppendorf em fungéo do tempo,
0 monitoramento da temperatura foi feito com um termémetro de fibra-6ptica mergulhado no
fluido: inicialmente por 10 seg com o campo magnético desligado (temperatura inicial);
durante os 30 seg de aquecimento (campo ligado); e nos primeiros 20 seg ap6s 0
desligamento do campo alternado. O SLP in vitro calculado para essa amostra foi igual a
126,2 W/g, utilizando novamente a eg. 3.2 (vide secdo 3.3) e 0s resultados experimentais de
sua caracterizagdo magnética por MAV (vide se¢do 2.1.2, no capitulo 2). Esse valor é

consideravelmente alto para um campo magnético alternado de baixa intensidade, ou seja, 0
produto Hf = 5,27x10° A/m.s ainda est4 dentro do limiar de seguranca (= 5,37x10° A/m.s)

para realizacdo de HM in vivo sem que haja um depdsito significativo de calor de forma nédo
especifica por eddy currents (vide discussao nas paginas 94 e 95 da se¢do 3.3). E, devido ao
tamanho das NPM (15,0 £ 3,0) nm e sua baixa anisotropia magnética (o caroco de MnFe,O, é
um material magnetomacio), 0 mecanismo de dissipagdo térmica € atribuido ao fenémeno de
histerese dindmica de sua magnetizacdo mediada pela relaxacdo de Néel [14]-[17] (vide eq.
B.8 no Apéndice B.1).
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Figura 4.1 Hipertermia magnética in vitro do FM de nanoparticulas magnéticas de MnFe,O, — DMSA: d = (15 £ 3) nm,
B ~ 220G, f = 301 kHz, SLP;, itro = 126,2 W/g.

A seguir, na Figura 4.2 sdo mostradas trés sequéncias de imagens de infravermelho do
animal #2 (em funcdo do tempo de hipertermia) para trés posicGes angulares diferentes da
camera termografica correspondendo, respectivamente, a: 6 = 0° (1° sessdo de HM) com a
objetiva direcionada paralelamente a direcdo normal a superficie da pele do camundongo na
regido do tumor; em 6 = 30° (3° sessdo de HM) e 6 = 60° (5° sessdo de HM). Todas as

imagens estdo na mesma escala de temperatura e magnificacao.
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Figura 4.2 Animal #2: sequéncias de imagens de infravermelho (colunas) em fungdo do tempo de hipertermia (linhas)
para trés posi¢des angulares diferentes da cAmera termografica correspondendo, respectivamente, a 6 = 0° (12 sessdo de HM
com NPM), 6 = 30° (3% sessdo de HM com NPM) e 6 = 60° (5% sessdo de HM com NPM). Segunda configuragéo
experimental (B =~ 220G, f = 301 kHz) (vide se¢do 2.4, no capitulo 2) utilizando NPM de MnFe,O, — DMSA (com didmetro
d = (15 £ 3) nm) e SLPj, vitro = 126,2 W/g.

J& a Figura 4.3 sdo imagens termogréficas do mesmo animal #2, agora, apenas da
regido de interesse (superficie da pele sobre o tumor subcutaneo) apés 30 min de HM com as
NPM de MnFe,O, — DMSA, para todas as 5 sessdes. Todas as imagens estdo na mesma escala

de temperatura e com a mesma magnificagéo.

6 =0° 6 = 15° 6 = 30° 6 = 45° 6 = 60°

1° sessdo (_je HM 29 gsessao de HM 3° sessdo de HM 4° sessao de HM 5° sessao de HM
(30 min) (30 min) (30 min) (30 min) (30 min)

Figura 4.3 Animal #2: sequéncia de imagens de infravermelho (linha) no instante t = 30 min de hipertermia (colunas)
para todas as cinco sessdes de aquecimento correspondendo, respectivamente, as posi¢des angulares da camera termografica
em 0 = 0° (12 sessdo), 6 = 15° (22 sesséo), 6 = 30° (32 sessdo), 6 = 45° (42 sessdo), e O = 60° (52 sessdo). Segunda configuracéo
experimental (B ~ 220G, f = 301 kHz) (vide secédo 2.4, no capitulo 2) utilizando NPM de MnFe,0, — DMSA (com diametro
d = (15 = 3) nm) e SLP;p yitro = 126,2 WIg.

O gradiente de temperatura superficial na regido do tumor, observado nas imagens de
infravermelho da Figura 4.3, muito provavelmente carrega alguma informacédo quantitativa
sobre a entrega tridimensional de calor dentro do tumor. Contudo, qualquer que seja a
estratégia adotada (ou modelo elaborado) para determinar matematicamente essa correlacao
(analiticamente ou via simulacdo numerica) antes € necessario conhecer de maneira precisa a
temperatura da superficie/regido de interesse. E, principalmente, tratando-se de superficies
curvas como é a topografia da superficie da pele do camundongo na regido do tumor
subcutaneo, a precisdo na determinacdo de sua temperatura utilizando uma cémera
termogréfica € funcdo da emissividade direcional espectral (4, 8) da pele do animal, como
demonstrado por Watmough et. al. (em 1970) [154].

Como ¢ rigorosamente discutido no apendice B.3, Hejazi e Spangler (em 1992)
demonstraram para a interface ar-pele, onde a pele € modelada como um meio dielétrico real

(x # 0) com superficie opaca e especular, que o valor de €(4, 8) é calculado como [25]:



122

P (/1) 9) + pJ_(/L 9)
2

e1,60)=1-

Onde:

[(n? — k?)cosO — ng, q)? + [2nk cosO — ng, p]?

pi4,6) = [(n? — k?)cos8 + ng, q]* + [2nk cos8 + ng, p)?

(q — ngr cos6)? + p?
(q + ngy cos6)? + p?

pJ_(/L 6) =

1 1
p? = E(—nz + k% 4+ nZ, sen’0) + E\/(nz — k% —n2, sen?0)? + 4n?k?

1 1
q* = E(n2 — k% —na, sen®6) + E\/(n2 — k2 — nZ, sen?0)? 4 4n?k?

al

K:E

Utilizando parametros experimentais encontrados na literatura, é possivel resolver o

conjunto de equacBes acima e estudar o comportamento da emissividade direcional espectral

da pele do camundongo, comparativamente a pele humana.

O valor in vivo da emissividade normal (quando 6 = 0°, ou seja, a radiacdo térmica é
emitida perpendicularmente a superficie) para a epiderme do camundongo é igual a €, =
(0.971 + 0.005) [189] e, para a epiderme humana (caucasiana) in vivo é igual a €, = (0.98 *
0.01) [25], [154], [189], [190]. A parte real do indice de refracdo da pele pode ser calculada

utilizando a formula de Fresnel (quando 6 = 0°) como segue abaixo [25]:

2

n—1
1_60:(n+1)

(4.1)

(4.2)

(4.3)

(4.4)

(4.5)

(4.6)

(4.7)
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O valor calculado para a parte real do indice de refracdo da epiderme do camundongo

in vivo é igual a n = 1,41 e para a epiderme humana (caucasiana) in vivo é igual an = 1,33.

Em todo o espectro da radiacdo térmica — infravermelho proximo de 0,75-3,0 um
(near infrared — NIR), infravermelho médio de 3,0-6,0 um (middle infrared — MIR) e
infravermelho longo de 6,0-25,0 um (long wave infrared — LWIR) — a absorg¢éo de muitos
tecidos biologicos (e.g. epiderme, tecido muscular, sangue, figado, rim, tecido 6sseo, cerebelo
e etc.) é dominada principalmente pela absorcdo de moléculas de dgua. A absorcao por outras
moléculas, e.g. glicose, desempenha um papel insignificante [191, p. 74]. O coeficiente linear
de absorcdo da epiderme humana (caucasiana) in vivo é aproximadamente igual ao da agua
pura para uma grande faixa espectral, em particular para o comprimento de onda A = 10 um
seu valor serd a (1) = 638,37 cm™ (vide Figura 4.4 (A)) [191, p. 75-76], [192, p. 176], [193].
Para a epiderme do camundongo, quando A=1,4 um, o valor experimental in vivo € a(1) = 6
cm™ [194]. E como pode ser observado na Figura 4.4 (B), para uma faixa de comprimentos de
onda de 1,0-2,4 um a absortividade in vivo da pele na regido da orelha de camundongos é
bem proxima da absortividade da agua pura. Utilizando esses valores de a(4) na eq. 4.6 é
possivel calcular os valores do coeficiente de extincdo para a epiderme humana k(A =
10 um) = 0,0508 [193] e, também, para a epiderme do camundongo k(A = 1,4 um) =
0,000067 [194].
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Figura 4.4 (A) Coeficiente de absorcao espectral (u, = «) da agua pura no intervalo desde o infravermelho préximo até
a regido do infravermelho longo. (B) Comparagéo entre o coeficiente de absorcéo in vivo da pele de camundongos na regido
da orelha e o coeficiente de absor¢édo da dgua pura na regido do infravermelho préximo. Adaptado de: BERLIEN, H. P. e
Miller, G. J. 2003, p. 75 e 82 [191].

Agora, substituindo os valores de n, a(4) e k(1) nas equagdes de 4.4 e 4.5 calcula-se
0s pardmetros p(0) e q(0) e, portanto, é possivel determinar os valores de €(4, 8) em funcéo
da direcdo de emisséo da radiagdo térmica para a epiderme do camundongo (em A=1.4 um) e
para a epiderme humana (em A = 10 um) utilizando a eq. 4.1. As Figuras 4.5 (A) e (B)

mostram os respectivos graficos de emissividade direcional para essas duas espécies.
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Figura 4.5 (A) Emissividade direcional da epiderme do camundongo em fung¢do da direcdo de emissividade (0) para o
comprimento de onda A = 1.4 um. (B) Emissividade direcional da epiderme humana (caucasiana) em funcéo da direcdo de
emissividade (0) para o comprimento de onda A = 10 um.

Nas imagens de infravermelho de cada animal, dentro da regido de interesse sobre o
tumor, foram construidos alguns elementos de medida da temperatura: o elemento 1 nas
Figuras 4.6 de (A) e (B) identifica uma circunferéncia com diametro igual a 5 pixels,
concéntrica com o ponto (posicdo) do termdmetro de fibra-Optica na imagem termogréafica
que é aproximadamente correspondente a sua posicao real sobre a pele do camundongo (area
around probe); ja o elemento 2 (hottest region) identifica outra circunferéncia com diametro
igual a 5 pixels que monitora a regido mais quente da pele sobre o tumor subcutaneo. Através
do software da camera termografica é possivel determinar as temperaturas maxima (seta
vermelha na imagem), minima (seta azul na imagem) e a temperatura média dentro dessa area
de = 8,3 mm? (cada pixel tem dimensdo quadrada igual a 0,65x0,65 mm? quando 6 = 0° e a

objetiva da camera esta a 50 cm de distancia do alvo).
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Figura 4.6 Imagem de infravermelho do animal #1 no instante t = 30 min de sua primeira sessdo de HM com NPM: (A)
€ a imagem termogréafica e (B) é a matriz plano focal de 25x25 pixels da regido de interesse sobre o tumor. Nas duas figuras é
possivel identificar os elementos de medida construidos para aquisicdo dos valores de temperatura superficial: 0 ndmero 1
identifica uma circunferéncia com didmetro igual a 5 pixels, concéntrica com o ponto (posi¢do) do termdmetro de fibra-
Optica na imagem termogréafica que é aproximadamente correspondente a sua posicéo real sobre a pele do camundongo (area
around probe); ja o elemento 2 (hottest region) identifica outra circunferéncia com didmetro igual a 5 pixels que monitora a
regido mais quente da pele sobre o tumor subcuténeo.

Na sequéncia, os graficos das Figuras 4.7 de (A) a (E) (animal #1) e Figuras 4.8 de (A)
a (E) (animal #2), demonstram como cresce significativamente a diferenca entre a temperatura
superficial medida pela fibra-Optica e a cdmera termografica (em pontos correspondentes)
conforme aumenta o angulo (6) de inclinagdo da cdmera em relagdo a dire¢cdo normal a pele
dos camundongos. Os dados de infravermelho sdo denotados nos gréficos por IR cam
(infrared camera), e dizem respeito a média da temperatura na regido circunscrita pelo
elemento de medida 1 nas Figuras 4.6 (A) e (B). A curva controle nesse experimento é a
temperatura obtida a partir do registro da fibra-6ptica colocada sobre a pele do camundongo
na regido de maior aquecimento tumoral, identificada na termografia pelo ponto concéntrico
com o elemento de medida 1 nas Figuras 4.6 de (A) e (B). Uma segunda fibra-6ptica também
foi mantida no reto do camundongo durante cada procedimento de hipertermia in vivo, um

registro de sua temperatura basal.
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Figura 4.7 Animal #1 — HM in vivo com NPM de MnFe,0, — DMSA de diametro d = (15 + 3) nm, B ~ 220G, f = 301
kHz, SLP;, vio = 126,2 W/g : os gréficos das figuras de (A) até (E) mostram como aumenta a diferenca entre a temperatura
medida com a camera termografica (T\rcam) € @ temperatura medida com a fibra-Optica (Tsonga) COlOCada sobre a pele na
regido do tumor subcutaneo, em funcéao de 6 (dngulo formado entre a direcdo da objetiva da cAmera e a normal a superficie da
pele). Em (F) vemos [ Tircam(®) — Tsonda(0) ] X tempo de hipertermia desde o instante t = 0 min até t = 31 min.
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Figura 4.8 Animal #2 — HM in vivo com NPM de MnFe,O, — DMSA de diametro d = (15 + 3) nm, B ~ 220G, f = 301
kHz, SLP;y vire = 126,2 W/g : 0s gréficos das figuras de (A) até (E) mostram como aumenta a diferenca entre a temperatura
medida com a camera termografica (Tircam) € @ temperatura medida com a fibra-optica (Tsengs) colocada sobre a pele na
regido do tumor subcutaneo, em funcédo de 6 (&ngulo formado entre a direcdo da objetiva da cAmera e a normal a superficie da
pele). Em (F) vemos [ Tiream(®) — Tsonda(®) 1 * tempo de hipertermia desde o instante t = 0 min até t = 31 min. Esses
resultados demostram que 6 = 0° corresponde & configuragdo mais acurada de utilizacdo da camera termografica para
monitoramento da hipertermia in vivo.
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Nos gréaficos das Figuras 4.7 (F) e 4.8 (F) é mostrado o valor da diferenca entre o
monitoramento da temperatura superficial com a fibra dptica e a cAmera termografica em
funcdo do tempo de HM, ou seja, (Tsonaa — Tir cam) Para as cinco sessées a que foram
submetidos os animais #1 e #2. Em particular, o grafico do animal #2 mostra muito mais
claramente o comportamento que ja era teoricamente esperado, ou seja, um ao aumento do
erro na medida da camera (temperatura aparente) devido a diminuicdo no valor da
emissividade direcional da pele do camundongo €(8) com o aumento no valor do angulo 6
(vide Figura 4.5 (A)). Também é possivel notar que a partir do quinto minuto de hipertermia o
aquecimento atinge um regime quase estacionario, de maneira que o valor da diferenca
permanece aproximadamente constante no tempo. O valor reportado pela sonda é sempre
maior que o valor reportado pela camera e 0 monitoramento por infravermelho (temperatura
aparente) subestima o valor real da temperatura superficial, conforme mostrado na Tabela 4.1

abaixo no texto.

Tabela 4.1 — Valor da diferenga AT () (na regido do tumor) conforme aumenta o angulo (8) de inclinagdo da camera
em relacdo a direcdo normal a pele dos camundongos.

AT (0)" = Tsonda — TIR cam

Animal 0=0° 0=15° 0=30° 0 =45° 0=160°
#1 13°C 29°C 30°C 31°C 4,7°C
#2 05°C 14°C 22°C 55°C 7,3°C

* Diferenca média calculada a partir do quinto minuto de aquecimento tumoral, apds as temperaturas registradas na
superficie da pele sobre o tumor dos camundongos atingir um regime quase estacionario.

Comparando os resultados dos dois animais (em 6 = 0°) vemos que a partir de 5 min
da primeira hipertermia, quando suas temperaturas superficiais se mantém entre 45—50 °C, a
imprecisdo instrumental (£ 2% do valor medido) na medida feita com a cAmera termografica é
da ordem de + 1,0°C. E interessante notar que, de acordo com as Figuras 4.7 (F) e 4.8 (F) e
também com a Tabela 4.1 (acima no texto), o erro de —1,3°C na medida da temperatura
aparente (em 0 = 0°) para o animal #1 esta apenas um pouco acima da propria incerteza na
medida, enquanto que para o animal #2 o erro de —0,5°C ainda estd dentro do erro
instrumental. Ha, também, a dificuldade experimental de identificar na imagem de
infravermelho o ponto exato monitorado pela sonda, que é um objeto muito pequeno e com

pouco contraste na imagem de infravermelho.

Lembrando que a camera utilizada em nossos experimentos opera num intervalo

espectral de aquisicdo na faixa do infravermelho longo (de 7,5—13,0 um), podemos utilizar os
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pardmetros opticos da epiderme humana quando A = 10 um, para modelar de maneira
aproximada o comportamento emissivo da pele do camundongo. Primeiramente, utilizando o
modelo de Watmough (vide eq. C.79, no Apéndice C.4) que prevé teoricamente o valor de
AT (0) = (Tsonaa — Tircam), O erro na medida da temperatura com a camera de

infravermelho e que pode ser calculado como [154]:

m |€g
AT(H) = Tsonaa| 1 — ’E_ (4-8)
0

A emissividade direcional €4 e o parametro m(A) sdo calculados como:

C, 1.439x10*um.K
_b 4.9
m) =77 AT (4.9)

Tal que,

h
C, = =0 (4.10)

hCo

onde C, = ~* = 1,439 x 10* um.K, h = 6,626 x 103* J.s é a constante de Planck, cg =

2,998 x10® m/s é a velocidade da luz no vacuo e k = 1,381x 102 J/K ¢ a constante de
Boltzmann [161]. Contudo, esse modelo idealiza a pele como um dielétrico perfeito (x = 0) e
ignora efeitos de atenuagédo da energia térmica (a = 0), assim como a reflexdo da radiacéo

ambiente na superficie da pele do camundongo.

Ja a equacéo proposta por Clark, J. A. [183], [184] (vide eq. C.82, no Apéndice C.4),
transcrita na forma da eqg. 4.11 (abaixo no texto) é um segundo modelo da literatura que,
diferentemente da eq. 4.8, inclui a radiagdo emitida pelo meio e refletida na superficie da pele
do camundongo no célculo de AT (6) (onde o ambiente em que o animal se encontra durante a
realizagdo de HM com as NPM é considerado um recinto isotérmico difuso, cujo valor da
temperatura ambiente € denotado por T,). O valor real da temperatura da superficie
correspondera aos dados adquiridos com a fibra-optica (Ts = Tsonda) € @ temperatura do
laboratério em que os experimentos de hipertermia in vivo sdo realizados é mantida em torno
de 25°C.
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AT(0) = C(1—€g) - (T, — T,) (4.11)

Tal que C = o(T, + T,)(Ts> + T,*). Em seu modelo, Clark considerou a validade da
eq. 4.11 limitada ao intervalo de comprimentos de onda curtos e, também, quando a diferenca

entre Ts e T, é pequena [183].

Além da utilizacdo dos modelos de Watmough (eq. 4.8) e Clark (eq. 4.11) (as
demonstracdes desses dois modelos sdo feitas completamente no Apéndice C.4), também
propomos uma nova modelagem matematica. Como, em geral, as cdmeras de infravermelho
funcionam em uma faixa de comprimento de onda restrita, a consideracdo direta da lei de
Stefan-Boltzmann pode ser questionavel (integral sobre A desde 0 — ). De fato, é possivel
obter uma expressao semelhante a eq. 4.11, reescrevendo erro (AE) (diferenca entre o valor da
poténcia radiante emitida e refletida por uma superficie real, comparativamente a superficie

de um corpo negro a mesma temperatura) na forma da eq. 4.12 abaixo:

BE(2,6) = Qe (A T) — (QFI (AT + 010, (A, To) )

( \

AE(2,6) = - le(lg_é) ) 1} - {Em .,15 [e</1§_72"15) —~ 1] R v Ie(%) - 11}

) 3
Tal que, se e\ar/ > 1, entdo:

- 2 G )
5[ o(72) ) C2 1 e
Sl i)t
)
Logo,

G

AE(1,8) = (1 - €14) - %e-(f—i) [1 _ eT(%;%)l
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C, _(& _ G
BE(2,0) = (1-€10) - 53 (%) [1 — o T T“)l (4.12)

Note que a eqg. 4.12 acima possui dois limites interessantes. Primeiramente, se Ty > T,

e (&) > 1, entdo:
AT,

AE(4,8) = (1—€16) - Qen(A,Ty) (4.13)

Por outro lado, se a deferenca entre a temperatura da superficie da pele e a temperatura
ambiente for muito pequena (T, = T,), entdo:

Ca
T, — T, 1
lTsTa( s~ To) K
Consequentemente,
C,0cn (A, T)
AE(2,8) = G0 Ts) (1—€x9) (Ts —Ty) (4.14)

AT, T,

Assim, de acordo com a modelagem que estamos propondo com as equacdes de 4.12 a
4.14, o erro AT (8) na medida da temperatura superficial aparente (T} cqm) MoOnitorada com a
camera termografica pode ser escrito como sendo diretamente proporcional ao célculo de
AE(A,0),0useja, AT (0) = (Tsondaa — Tir cam) < AE(A,8).

Logo, para o caso em que T; ~ T, calcula-se:

AT (8) = A1 (1 —€14) - (Ts — Ty) (4.15)

Com A; sendo um parametro adimensional obtido a partir do ajuste dos dados
experimentais utilizando a eq. 4.15 e que, de fato, pode depender de varios parametros
intrinsecos (e.g. pard@metros termo-Opticos constitutivos do material) e extrinsecos (e.g. a
temperatura ambiente). Acreditamos que esta expressao poderia ser relevante, por exemplo,

para estudos que preconizam a utilizacdo de imagens de infravermelho na deteccao precoce de
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tumores superficiais (e.g. melanoma[127] e cancer de mama [195]) uma vez que no ambiente

clinico, em geral, a temperatura da pele do paciente ndo difere muito da temperatura do meio.

No entanto, durante a realizacdo de nossos experimentos in vivo a temperatura

ambiente era mantida em 25 °C e para 0s animais #1 e #2 a temperatura superficial média da
pele na regido do tumor apos 30 min de aquecimento foi igual a (48,9 + 1,7) °C (nas cinco

sessbes de HM com NPM que cada animal foi submetido). Portanto, nos resultados
experimentais até agora apresentedos neste capitulo 4, levando em consideragédo a influéncia
da radiacdo ambiente refletida na superficie da pele dos camundongos, o erro praticado em
nossas medidas serd mais bem estimado com base na eq. 4.12 (solugdo geral), tal que
AT (0) « AE(A,8) e portanto:

C, -(& %
AT () = A, - (1 — E)L,H) ./1_;3 ()LTS) Il —e AT,Ta s T“)l (4.16)

Tal que o parametro A, terd dimensdo de temperatura e serd obtido através do ajuste

do erro experimental pela eq. 4.16.

Todavia, é importante salientar que apenas dois camundongos foram utilizados para
realizacdo dos experimentos in vivo de HM e, portanto, a incerteza no calculo da temperatura
superficial média na regido do tumor dos animais #1 e #2 (ao final de cada sessdo de 30 min

de aquecimento com as NPM); e o valor médio da diferenca entre a temperatura medida por

H H Anti AT (Tjolnda_ Tlilcam)'F(Ts#oznda_ Tﬁ?zcam)
infravermelho e com a fibra-Optica sobrea a pele ( AT(0) = > ),

em qualquer desses célculos o erro praticado ndo pode ser igual ao desvido padrdo da média

(o). O fato de termos poucas repeticdes das medidas realizadas (vide Figuras 4.7 e 4.8)
contribui para o0 aumento no valor da incerteza. Como as estimativas de um espaco amostral
pequeno ndo sdo absolutamente confiaveis, a distribuicdo t-student foi utilizada para avaliar
mais corretamente essa maior incerteza no calculo dos valores médios [196]. Assim, a barra
de erro que aparece nos dados experimentais () do grafico da Figura 4.9 abaixo no texto

(AT (9) na regido mais aquecida da pele sobre os tumores dos animais #1 e #2, apds 30 min de

HM com NPM) é o resultado da multiplicacdo de o pelo fator de abrangéncia’ t = 1,84.

° Fator de abrangéncia (t) — fator numérico usado como multiplicador da incerteza padronizada combinada de

modo a obter uma incerteza expandida. Neste estudo, o valor utilizado para o parametro t-student é igual a 1,84
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O grafico da Figura 4.13 é uma comparacio do valor médio AT(6) do erro
experimental cometido no monitoramento da temperatura superficial na regido do tumor com
a camera termogréafica (para os angulos de 0°, 15°, 30°, 45° e 60°) e o erro tedrico calculado
utilizando as equag6es de Watmough (eq.4.8), Clark (eq.4.8) e o0 modelo que desenvolvemos
(eq.4.16). Para o célculo das funcbes continuas de AT (8) com 0° < 6 < 90° nos trés modelos
tedricos (linhas continuas no gréafico) a temperatura real da superficie da pele dos
camundongos (depois de 30 min de aquecimento) foi suposta constante para as cinco sessoes
de HM com NPM e, portanto, adotado o valor Ty = Typnaq = 48.9 °C (média aritmética da
temperatura real da pele medida com a fibra-6ptica na regido do tumor dos animais #1 e #2 no

instante t = 31 min nos gréaficos das Figuras 4.11 e 4.12).
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Figura 4.9 Valor médio AT (0) do erro experimental na medida da temperatura superficial com a camera termografica
(@), comparado com o erro tedrico calculado segundo os modelos de Watmough (eq.4.8), Clark (eq.4.8) e o modelo que
desenvolvemos (eq.4.16), isto para diferentes angulos de inclinagdo da cAmera de infravermelho em relagéo a dire¢do normal
a pele do camundongo na regido do tumor.

(com um nivel ao confianca de 68,27%), determinado de acordo com o nimero (v) de graus de liberdade do
conjunto de medidas (calculado como v = n — 1) e, em nossos experimentos, 0 nimero total de repeticdes da
medida de temperatura foi n = 2 (nGmero de eventos do espaco amostral) [196]. Nesse contexto, o valor médio
das temperaturas ¢ estimado e ndo determinado, sendo escrito como (T + to) (médida aritmética simples + fator

de abrangéncia x desvio padréo).
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Portanto, a abordagem apresentada nesse capitulo 4 nos permitiu estimar
experimentalmente o erro praticado na utilizacdo de uma camera termografica para visualizar
e quantificar as mudancas na temperatura da pele sobre tumores subcutaneos, durante um
procedimento de hipertermia. Ao provarmos que o direcionamento da objetiva da camera
perpendicularmente a superficie imagiada (em 6 = 0°) é a configuracdo mais acurada (com
erro da ordem de + 1,0°C), evitando erros na determinacdo da temperatura aparente maiores
que 4°C ja a partir de 6 = 30°, esses resultados nos permitiram um melhor ajuste de nossa
propria metodologia experimental para o tratamento de tumores de S180 (sélidos e
subcutaneos) por HM com NPM, e cuja discussdo sera apresentada no capitulo 5. Além disso,
0 modelo tedrico que desenvolvemos (eq.4.16) mostrou-se mais eficiente que outros modelos
da literatura (Watmough [154] e Clark [183]) ao prever o valor de AT (6) dentro da barra de
erro de nossos resultados experimentais, 0 que consideramos ser uma relevante contribuicao
para outros grupos de pesquisa que também utilizem a técnica de imagiamento por

ifravermelho no monitoramento do aqueciemento (ou resfriamento) de superficies curvas.
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5 Efeito cumulativo da entrega de calor na observacdo de remissao

tumoral completa em tumor murino de sarcoma 180.

5.1 Introducao

No ano de 2003 Dewhirst et al. publicaram um artigo de revisdo [28] que sumarizava
os resultados in vitro e in vivo (pré-clinicos e clinicos) de 109 artigos publicados desde 1960
até 2002, discutindo o conhecimento que se tinha a época sobre os efeitos da Hipertermia
(HT) a tecidos saudaveis em humanos. Em 2009 Yarmolenko et al. [197] publicaram uma
atualizacdo do artigo de revisdo de Dewhirst, agora, incluindo importantes descobertas
publicadas entre 2002 e 2009. Um extenso trabalho de identificacdo de 463 artigos cientificos
e que, dentre os quais, apenas 152 proviam informacGes acuradas e confiaveis sobre o
monitoramento correto da temperatura in situ durante HT e, também, a correta identificacdo e
quantificacdo dos danos térmicos causados nos tecidos durante e/ou apds entrega localizada
de calor. Esses dois importantes trabalhos surgiram dentro do contexto de um workshop
patrocinado pela Organizacdo Mundial de Salde (realizado na primavera 2002) para
estabelecer diretrizes orientadoras (guide lines) preconizando o uso clinico da HT em
humanos. O objetivo era discutir os principios basicos que governam as relacBes entre o
histérico de exposicdo térmica (temperatura e tempo de aquecimento) e os potenciais danos

térmicos causados, principalmente, em tecidos normais.

A partir dos resultados da literatura, sdo identificados limiares de danos térmicos
teciduais relacionados ao efeito cumulativo da quantidade de calor entregue durante HT
localizada. Ou seja, uma clara tentativa de estabelecer quantitativamente, e com apropriada
significancia estatistica, uma relagdo preditiva entre limiares de danos biologicos funcionais,
subletais e letais diretamente associados a um dado valor de dose térmica (CEM43). Séo
estudos translacionais, confrontando dados in vivo de 11 espécies diferentes, reportando
limiares de dose téermica com fortes evidéncias associativas a danos térmicos em 31 diferentes
tipos de tecidos/orgaos. E os achados identificados demonstram uma variagdo muito grande
de sensibilidade ao calor tanto entre diferentes tecidos/6rgdos de uma mesma espécie, quanto
entre 0s mesmos tecidos/drgdos de diferentes espécies. Os dois graficos abaixo sdo exemplos

demostrando o tempo necessario, em funcdo da temperatura de aquecimento, para provocar
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danos letais (e.g. necrose celular, queimaduras e perda de fertilidade) em tecidos saudaveis de
camundongos (Figura 5.1 (A)) e, também, necrose epidermal em trés espécies distintas

(humanos, porcos e camundongos) (Figura 5.1 (B)) [28].
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Figura5.1 (A) Tempo necessario, em funcdo da temperatura de aquecimento, para provocar danos letais em diferentes
tecidos normais de camundongos: e.g. desmielinizagdo na medula espinhal por injdria térmica(m); dano irreversivel da
superficie vilosa do intestino delgado (alta taxa de diminuigdo de criptas por injuria térmica) (V); necrose da pele da orelha
(o) e das patas (V); e perda de fertilidade (diminuicdo do potencial proliferativo de células do testiculo) (o). (B) Tempo
necessario, em funcédo da temperatura de aquecimento, para provocar danos letais em tecidos normais de diferentes espécies:
e.g. necrose da pele de humanos (m), de porcos (V) e de camundongos (A ). Adaptado de: Dewhirst et al., 2003, p. 271, 275
[28].

Entre os resultados ja publicados, em trés ensaios diferentes (in vivo) a necrose
epidermal de camundongos sadios provocada por HT em diferentes partes do corpo dos
animais, foi associada aos seguintes valores de dose térmica: CEM43 = 74 min, necrose na
pele da orelha (aquecimento entre 41,5°— 45,5°C por 13 — 592 min) [198]; CEM43 = 80 min,
necrose na pele da calda (aquecimento entre 41,8°— 46,0°C por 10 — 422 min) [78]; e CEM43
= 210 min, necrose na pele das pernas e patas (aquecimento entre 43,5°— 45,5°C por 37 — 149
min) [78].

Enquanto que para a pele de humana (in vivo), Werner et al. reportaram a ocorréncia
de eritemas agudos (vermelhid&o na pele devido a vasodilatacdo dos capilares cutdneos) com
duracdo de até 4 h apds a realizacdo de HT, isto para um CEM43 de 112 min (aquecimento a
47 °C por 12 min) [199]. Ja& a necrose da pele humana, em outros achados, foi associada a
valores de doses térmicas muito maiores que no caso de camundongos: 600 min < CEM43 <
720 min (aquecimento a 44 °C por 5 — 6 min) [81]; 480 min < CEM43 < 960 min resultando
em queimaduras superficiais imediatas [200]; e CEM43 = 850 min associado a queimaduras
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tanto na pele humana quanto de porcos (aquecimento entre 44°— 55°C por 0,5 — 425 min)
[81].

Além de testes de seguranca hd na literatura, também, interessantes trabalhos
investigando o efeito da dose térmica sobre a remissdo parcial ou completa de tumores
solidos. Ja& em 1989 Perez, C. A. e Sapareto, S. A. avaliaram em humanos (tumores
superficiais metastaticos ou recorrentes, com diferentes histologias e em locais variados) a
resposta bioldgica de 118 pacientes (seguidos por até dois anos) ao tratamento combinado de
RT+HT, onde a dose térmica foi um dos parametros diretamente correlacionados aos achados
clinicos. Esses pacientes foram submetidos de 5-10 sessdes de HT por micro-ondas
(aquecimento por 60 min a temperatura média intratumoral igual a 42,5 °C resultando num
CEMA43 = 30 min) intercaladas a cada 72h, de 15-20 min ap6s cada tratamento de RT (doses
entre 2000 — 4000 Gy divididas em duas fracfes semanais de 400 Gy), e a temperatura
intratumoral era monitorada em dois pontos distintos (cateteres) [77]. Nos quatro tipos de
tumores tratados nesse estudo clinico — cabeca e pescoco (53), parede torécica (37),
melanoma (23) e apenas 1 paciente com sarcoma de partes moles — dentre 0s pacientes que
responderam bem ao tratamento, foi observado uma proporgéo de remissdo tumoral completa
muito maior (igual a 60%) entre aqueles com lesdes de diametro menor que 4 cm, do que
entre as lesbes com didmetro maior que 4 cm (apenas 33%). Os pesquisadores também
registraram um aquecimento mais eficiente nos tumores com didmetro < 2 cm (64,6% com
temperatura intratumoral média = 42,5 °C) comparativamente aos tumores com mais de 4 cm
(50% com temperatura intratumoral média > 42,5 °C). E nenhuma remissdo completa foi
observada em lesdes com mais de 4 cm e temperaturas < 41 °C. As Tabelas 5.1 e 5.2

sumarizam os principais resultados desse trabalho.

Tabela 5.1 — Correlacdo entre o tamanho do tumor (tratado por HT+RT) e a temperatura média intratumoral (60
min de hipertermia).

Numero de tumores tratados (HT+RT) organizados
por tamanho e respectiva temperatura intratumoral média

diametro < 2 cm diametro 2,1 -4 cm diametro > 4 cm

volume ~ 4 cm® volume ~ 4,6 - 32 cm® volume ~ 32 cm®
Tipo de neoplasia <41°C 41°-42°C >425°C < 41°C 41°-42°C >425°C <41°C 41°-42°C >425°C
Cabeca e pescoco
(carcinoma epidermoide) 3 3 13 4 l 12 3 8 5
Parede toracica (adenocarcinoma) 1 4 14 -- 5 4 2 2 5
Melanoma, Sarcoma 2 5 7 1 2 7 - 2 2
6 12 34 5 14 23 5 7 12

Total (114%) (22,8%) (64.6%)  (12%)  (33%)  (55%)  (21%)  (29%)  (50%)

Adaptado de: Perez, C. A. e Sapareto, S. A, 1984, p. 4820 [77].
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Tabela 5.2 — Correlagdo entre o tamanho do tumor (tratado por HT+RT) e a observacao e remissdo tumoral completa
(60 min de hipertermia).

Observagéo de remissao completa / N° de tumores no respectivo tamanho

Tioo de neoplasia didmetro < 2cm didmetro 2,1 -4 cm didmetro > 4 cm
P P volume ~ 4 cm? volume ~ 4,6 — 32 cm® volume ~ 32 cm®

Cabeca e pescogo 12/19 (63,2%) 13/23 (56,5%) 1/11 (9,1%)
(carcinoma epidermaide)
Parede toréacica (adenocarcinoma) 8/19 (42,1%) 6/9 (66,7%) 5/9 (55,6%)
Melanoma 9/13 (69,2%) 5/6 (83,3%) 2/4 (50,0%)
Sarcoma 1/1 (100%) 3/4 (75,0%) - -
Total 30/52 (57,7%) 27142 (64,0%) 8/24 (33,0%)

Adaptado de: Perez, C. A. e Sapareto, S. A, 1984, p. 4820 [77].

Num ensaio clinico de fase 11, conduzido por Oleson et al., 44 pacientes com sarcomas
de partes moles (volume tumoral de 500 — 800 mm?®) foram tratados combinando sessdes de
60 min de HT (de 1 a 2 vezes por semana, durante 5 semanas) realizadas de 30 — 60 min apds
cada paciente ser tratado por RT (dose igual a 50 Gy). De 4-5 semanas depois de finalizado o
tratamento, era feita a excisdo do tumor de cada paciente e, se fosse identificada uma porcéo
de tecido necrosado > 80% do volume tumoral total, entdo, este resultado era identificado
como um achado clinico de paciente com remissdo tumoral completa (RC). Em 27 tumores
(61,4% dos pacientes) foi observada RC, dentre os quais a mediana da temperatura
intratumoral (monitorada por 4 sondas em posic¢des distintas) foi de Tsy = 42,5 °C, resultando
em CEM43rs5 = 237 min [27]. Em suas conclusdes finais, Oleson et al. estabeleceram
critérios de qualidade para uma hipertermia eficiente e sugeriram que: uma exigéncia mais
rigorosa por, pelo menos, 95% de certeza de obtencdo de RC (e.g. hum ensaio clinico de fase
1) com tumores sélidos em humanos (tamanho ~ 100 mm®) se tratados por RT (dose total ~
5000 Gy) associada com HT, entéo, esse percentual de sucesso no tratamento € possivel de ser
conseguido com no minimo Tg = 42.5 °C e Tso = 44,6 °C de temperatura intratumoral
(mantida por durante 60 min), para um nimero médio de 7 sessdes de aquecimento. O que
resulta num limiar de CEM431gp = 210 min e CEM43+50 = 1273 min, para observagéo de RC

em tumores solido em humanos [27], [28], [31].

Noutro estudo pre-clinico Crile, G. investigou o resultado da combinagdo RT+HT no
tratamento de tumores s6lidos de Sarcoma 180 (induzidos na sola das patas de camundongos
SWR com idade entre 6-8 semanas) [79], [80]. Os diametros dos tumores eram de 7—10 mm
(da ordem de 7 dias apds a inoculagdo das células neoplésicas) e, para realizacdo de HT, a
pata de cada animal com tumor era mergulhada n’agua a temperatura controlada de 44 °C por

um tempo de 30-45 min. Os animais eram seguidos por 21-28 dias apés HT e em mais da
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metade dos achados de remissdo tumoral completa (um total de 23 em 27 animais) a dose
térmica entregue foi um CEM43 = 66 min. A dose de radiacdo ionizante administrada a estes
animais (17,5 Gy) foi menos da metade necesséria para obter o mesmo efeito de remisséo
completa no grupo controle (tratado apenas por RT). Entre 0s muitos ensaios realizados nesse
extenso trabalho, também foi investigada a correlacdo entre as observacGes de remissao
completa para o Sarcoma 180 e o historico de exposicdo térmica dos animais (pontos abertos
no gréafico da Figura 5.2).

— \ ( AFTER CRILE, 1963)
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Figura 5.2 Tempo de hipertermia em fungdo da temperatura de aquecimento (banho térmico a temperatura constante),
necessario para provocar danos letais (necrose completa) no modelo tumoral murino de S180 (sdlido e subcutaneo, com
diametro variando de 7-10 mm) induzido na sola da pata de camundongos SWR (pontos abertos ©). Contudo, devido ao tipo
de HT néo localizada empregada nesses ensaios, foi observado, também, que para valores de CEM43 variando entre 400 min
(44 °C por 200 min) e 640 min (49 °C por 10 min) a remissdo completa ocorria, mas metade dos animais tratados nesse

intervalo de dose térmica perdeu sua pata alguns dias apos o banho térmico (pontos sélidos e). Adaptado de: Suit, H. D.,
1977, p. 483 [201].

E como em alguns animais a remissao completa parecia estar correlacionada com uma
reacdo inflamatdria no local do tumor apés a HT. Num terceiro experimento, outros 21
animais receberam uma injecéo intratumoral de 2,5 mg de serotonina, imediatamente antes da
sessdo de HT (ainda combinada com RT). Em 13 desses animais a remissdo tumoral completa
foi conseguida com metade da dose térmica dos achados anteriores, com temperatura
intratumoral média igual a 44 °C por um tempo de 20 min. Como a serotonina € uma
substancia mediadora de inflamagdes agudas, as conclusdes desse trabalho sugerem que uma

reacdo inflamatdria consequente de prolongadas exposicbes térmicas (20 — 30 min de
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aquecimento entre 42 °C e 50 °C) pode favorecer, fortemente, a morte de células neoplésicas
in vivo [79], [80], [201]. Contudo, devido ao tipo de HT ndo localizada empregada nesses
ensaios (banho térmico da pata dos animais) — e diferentemente do que ocorre na técnica de
hipertermia magnética com nanoparticulas magnéticas, em que a entrega de calor € muito bem
localizada [14] — foi observado, também, que para valores de CEM43 variando entre 400 min
(44 °C por 200 min) e 640 min (49 °C por 10 min) a remissédo completa ocorria, mas metade
dos animais tratados nesse intervalo de dose térmica perdeu sua pata alguns dias apds o banho
térmico (pontos solidos (@) no grafico da Figura 5.2) devido a uma grave reacdo inflamatdria

no tumor e também nos tecidos normais [79], [80].

Em contraponto as informacdes até agora apresentadas nessa sessdo de introducéo,
mais recentemente, em abril de 2016 numa publicacdo do International Journal of
Hyperthermia, Gerard C. van Rhoon colocou em questionamento a validade de uma relagdo
preditiva direta entre os achados da literatura sobre danos térmicos biologicos e valores

calculados de CEM43 [41] (vide se¢do 1.2 no capitulo 1 e, também, o Apéndice A):

— Primeiramente, devido as limitacGes intrinsecas de uma modelagem matematica do
tipo Arrhenius que falha, em muitos, mas ndo em todos 0s casos, ao superestimar a
taxa de morte celular (perda de clonogenicidade) nos primeiros minutos da hipertermia
moderada in vitro de células neoplésicas (aquecimento de 43-46 °C), o que pode levar
a conclusdes superotimistas sobre os limiares de danos térmicos. E tanto o calculo de
CEMA43 (eq. 1.2.2, na secdo 1.2), quanto do parametro de dano térmico () (eg. 1.2.3,
na secdo 1.2) é capaz de ajustar, apenas, parte de uma curva de sobrevivéncia, depois
que a taxa de morte celular (por exposicdo térmica) atinge um valor aproximadamente
constante. Um modelo matematico incapaz de fornecer qualquer parametro associado
ao efeito transiente de termotolerdncia induzida (o “ombro” do gréafico) e que,
principalmente, normaliza todas as diferentes espécies e os diferentes tecidos/6rgdos a
uma mesma temperatura de breakpoint (43°C) quando, definitivamente, isso ndo é
verdade [75], [84].

— Segundo, parte de hipoteses muito simplificadoras considerando, por exemplo, a
morte celular apenas como a perda de clonogenicidade em fungéo da temperatura e do
tempo de aquecimento. Contudo, o processo de morte celular por HT é muito mais
complexo, intrincado e ainda ndao completamente elucidado. Envolvendo, além da

perda da capacidade clonogénica, multiplos processos paralelos de danos térmicos ja
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identificados na literatura: e.g. cascata de caspases que resultam na inducdo de
apoptose, necrose, necroptose, danos funcionais irreversiveis na membrana celular,

nulcear e no citoesqueleto [41], [75].

— E por fim, o principal fator limitante no uso das equacdes 1.2.2 e 1.2.3 (ou qualquer
outra equacdo com multiplos parametros de calculo da dose térmica [75]) € o grau de

precisdo no monitoramento tridimensional da temperatura intratumoral em tempo real.

Neste capitulo 5 serdo discutidos alguns resultados preliminares dos primeiros
experimentos realizados em nosso laboratorio objetivando o tratamento de tumores murinos
de S180 (sélido e subcutaneo) por HM in vivo com NPM; correlacionando alguns de nossos
achados de remissdo tumoral parcial e total com limiares de CEM43 ja identificados na
literatura e associados a esse tipo de dano térmico. Contudo, os resultados que serdo
apresentados e discutidos na se¢do 5.3, ndo tém a devida significancia estatistica que se faz
necessaria a uma avaliacdo pré-clinica, adequada, da eficiéncia (ou ndo) de nossa metodologia
experimental no tratamento de tumores solidos, isto porque foram estudados apenas seis
animais (n = 6). Assim, os dois principais objetivos da discussdo que serad estabelecida nas
préximas paginas (sessdes 5.3, 5.4 e 5.5) sdo: (i) a proposicdo de uma nova metodologia de
mapeamento bidimensional da dose térmica entregue a cada animal, calculada na superficie
da pele sobre a regido do tumor subcutaneo, a partir de suas imagens de infravermelho; (ii) a
utilizacdo da informacdo conseguida com essa abordagem, na identificacdo e interpretacéo do
efeito cumulativo da entrega de calor (intratumoral) para observacdo de remissdo tumoral

parcial, ou completa, no modelo tumoral murino de Sarcoma 180.
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5.2  Protocolos experimentais

Todo o procedimento experimental descrito a seguir foi revisado e aprovado pela
Comisséo de Etica no Uso de Animais (CEUA) da Universidade Federal de Goiés (pareceres
consubstanciados n°® 039/2012 n° 098/2014) (vide Apéndice D).

Para os resultados discutidos nas sec¢des 5.3.1 e 5.3.2 (a seguir no texto) doze animais
foram utilizados (N = 12), camundongos Swiss albinos (machos com idade entre 6-8
semanas e massa corporal no intervalo de 37-40 g no dia do experimento), todos os doze
animais com S180 solido e subcuténeo na regido da virilha direita tal que, dois destes ndo
passaram por nenhuma sessdo de HM com NPM (grupo controle n = 2), enquanto que 0S
outros dez foram submetidos ao procedimento. A inducdo do tumor murino de S180 e
manipulagdo dos animais durante 0os experimentos (e.g. sedacdo); os cuidados com sua
manutencdo no biotério (acomodacdo, alimentacdo e ciclo diurno-noturno); assim como seu
monitoramento didrio (consumo de racdo seca, agua, producdo de excretas, massa corporal e
tamanho do volume tumoral), tudo foi feito de acordo o protocolo ja anteriormente descrito no

capitulo 2 (vide se¢do 2.2).
Os experimentos realizados tiveram dois objetivos:

— Primeiramente, investigar o efeito cumulativo da entrega de calor para observacao
de regressao tumoral total no modelo tumoral murino de S180. E o parametro utilizado para
avaliacdo da resposta bioldgica dos animais ao tratamento de HM com as NPM de MnFe,O, —
DMSA foi o valor de CEM43 (eq. 1.2.2 na secdo 1.2) calculado de acordo com o historico de

exposicao térmica de cada animal.

— Segundo, estabelecer uma relagéo preditiva capaz de estimar a temperatura acessada
e o calor entregue intratumoralmente (durante HM com NPM) a partir do mapeamento
bidimensional da dose térmica em tumores subcutaneos, calculada utilizando os dados de

monitoramento por infravermelho da pele dos animais.

A configuracdo escolhida (de campo e frequéncia) para realizacdo de todos o0s
experimentos que serdo discutidos nesse capitulo 5, assim como no capitulo 4, é aquela em

que os camundongos sdo introduzidos no espaco entre duas bobinas coaxiais e paralelas a
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semelhanga de uma bobina de Helmholtz (segunda configuragéo experimental para realizagédo
de HM in vivo) conforme detalhado no capitulo 2 (vide se¢éo 2.4).

Os dez animais com S180, e que foram submetidos ao procedimento de HM com as
NPM de MnFe,O4 — DMSA, foram divididos em quatro subgrupos:

— Grupo 1 (n = 2): animais #1 e #2 cujos volumes tumorais no dia do tratamento por
HM eram iguais a 751 mm® e 560 mm?®, respectivamente. Cada animal foi submetido a
5 sessdes (com duracdo de 30 min cada) de HM com NPM de MnFe,O, — DMSA,
sequenciadas e com intervalos de 20 min entre sessdes (um total de 150 min de
hipertermia). Cada camundongo passou pela primeira sessdo de HM logo apds receber

(apenas uma vez) a injegdo diretamente em seu tumor de 90 pl do FM, fracionada em

trés aplicacdes em trés pontos distintos ao longo de seu eixo maior (correspondendo a

uma massa de 2,3 mg de NPM injetada).

— Grupo 2 (n = 2): animais #3 e #4 cujos volumes tumorais no dia do tratamento por
HM eram iguais a 392 mm? e 252 mm?, respectivamente. Cada animal foi submetido a
2 sessdes (com duracdo de 30 min cada) de HM com NPM de MnFe,O, — DMSA,
sequenciadas e com intervalos de 20 min entre sessfes (um total de 60 min de

hipertermia). Cada camundongo passou pela primeira sessdo de HM logo apos receber
(apenas uma vez) a injegédo diretamente em seu tumor de 90 wl do FM, fracionada em

trés aplicacdes em trés pontos distintos ao longo de seu eixo maior (correspondendo a

uma massa de 2,3 mg de NPM injetada).

— Grupo 3 (n = 2): animais #5 e #6 cujos volumes tumorais no dia do tratamento por
HM eram iguais a 845 mm® e 862 mm®, respectivamente. Cada animal foi submetido a,
apenas, uma sessdo (com duracdo de 30 min) de HM com NPM de MnFe;O4 —

DMSA. Cada camundongo passou pela sessdo de HM logo apds receber (apenas uma
vez) a injecdo diretamente em seu tumor de 90 pl do FM, fracionada em trés

aplicacdes em trés pontos distintos ao longo de seu eixo maior (correspondendo a uma
massa de 2,3 mg de NPM injetada). (correspondendo a uma massa de 2,3 mg de NPM

injetada).

— Grupo 4 (n = 4): identificados respectivamente como animais #7 (tumor: 997 mm®),
#8 (1.048 mm®), #9 (1.132 mm?®) e #10 (1.161 mm®) — onde todos receberam a injecéo
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de 90 ul do FM de MnFe,O, — DMSA diretamente em seus tumores, fracionada em
trés aplicacbes em trés pontos distintos ao longo de seu eixo maior. E importante
ressaltar que o FM foi um pouco evaporado antes de ser utilizado nesse experimento, a
fim de tornar sua concentracdo para mais elevada, resultando em = 3,9 mg de NPM
injetadas (para 0 mesmo volume de 90 ul). Cada animal foi submetido a 30 min de
HM na mesma configuracéo experimental que os animais de #3 a #6 (grupos 2 e 3):
campo magnético (220 G), frequéncia (300 kHz) e posicionamento da camera
termografica (em € = 0°). A novidade desse experimento consiste no monitoramento
da temperatura intratumoral — com a introducdo de trés fibras-Opticas a 5 mm de
profundidade, em trés pontos distintos (separados por = 5mm) ao longo do eixo maior
do tumor de cada animal — e o monitoramento da temperatura superficial ficou

limitado, apenas, a camera termogréfica.

Os animais foram mantidos sedados durante cada tratamento e, finalizadas as sessoes
de HM, foram seguidos por mais de 170 dias, tendo seu volume tumoral monitorado (in vivo)
diariamente (medi¢des do eixo maior e menor com um paquimetro digital). Aqueles animais
que atingiram um volume tumoral > 2.000 mm?, de acordo com a recomendacéo da CEUA da
UFG (vide secdo 2.2, no capitulo 2), foram anestesiados com uma solucédo de 0,2 mi/100g de

Ketamina (100 mg/ml) e Xilazina (100 mg/ml) e sacrificados por deslocamento cervical.
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5.3 Resultados experimentais de remissdo tumoral no modelo murino de

Sarcoma 180.

Nesta secdo 5.3 serdo apresentados os resultados dos primeiros experimentos
realizados em nosso laboratdrio objetivando o tratamento de tumores murinos de S180 (so6lido
e subcutaneo) por HM in vivo com NPM. Serdo estudados os grupos experimentais 1, 2 e 3
(animais de #1 a #6), primeiramente, realizando o mesmo tipo de andlise ja apresentada no
capitulo 3, de monitoramento termografico por infravermelho da pele dos camundongos na
regido dos seus tumores (cujo controle continua sendo o valor da temperatura monitorada com
um termdémetro de fibra-dptica num ponto da pele dentro da regido mais aquecida sobre o
tumor subcutdneo) e a utilizacdo desses dados de temperatura superficial para estimar o
aquecimento intratumoral através dos modelos tedricos de Gescheit et al. [165], [202] e W.
André et al. [14], [171]. Também sera calculada a dose térmica (pontual superficial) entregue
a cada animal (durante cada sessdo hipertermia a que foi submetido) a partir da equacéo
proposta por Sapareto e Dewey [75], [77], [203] (célculo do valor de CEM 43 através da eq.
1.2.2, apresentada na se¢do 1.2), utilizando os dados do termémetro de fibra-Gptica colocado
num ponto sobre a pele dos camundongos.

Inicialmente, é preciso esclarecer ao leitor que os dados de monitoramento
termografico dos animais #1 e #2 (Grupo 1) foram adquiridos com a objetiva da camera
termografica em diferentes posicdes angulares (vide Tabela 5.3), relativamente a direcdo
normal a superficie da pele dos camundongos na regido do tumor. Isto porque esses dois
animais, na verdade, foram primeiramente utilizados para realizacdo do experimento de
variacdo da posi¢do angular da camera termografica, cujos resultados foram profundamente
discutidos no capitulo 4 (vide secdes 4.2 e 4.3) e que, naquele contexto, sua andlise tinha por
objetivo investigar o quédo acurado (ou ndo) séo as imagens de infravermelho na identificacéo
do aquecimento tumoral por HM com NPM, isto em funcéo do posicionamento da objetiva da
camera relativamente a direcdo normal a superficie da pele do camundongo na regido do
tumor. Uma das importantes conclusdes obtidas nesse estudo apresentado no capitulo anterior
provou que a configuracdo experimental ideal (mais acurada) de aquisicdo das imagens

termograficas (durante a HM) é em # = 0° (com erro da ordem de 0,5°C).
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Todavia, nos dias que se seguiram ao final das cinco sessfes (150 min) de HM com
NPM a que esses dois camundongos foram submetidos, o animal #2 apresentou remisséo
tumoral parcial e 0 animal #1 uma resposta bioldgica ainda melhor, ou seja, remissdo tumoral
completa. Esses dois achados nos motivaram a realizacdo de novos experimentos (Grupos 2 e
3, descritos na sec¢do anterior) a fim de investigar, mais adequadamente, o efeito cumulativo
da dose térmica entregue (durante HM in vivo com NPM) na observagdo de remissdo parcial
(RP), ou completa (RC), do tumor murino de S180.

A Tabela 5.3 contém todos os dados experimentais de monitoramento da temperatura
superficial (na regido do tumor) para os animais #1 e #2, para cada uma das 5 sessfes de 30
min de aquecimento intratumoral. Observa-se que, para o animal #1, a média da temperatura
final (em 30 min) registrada pela cAmera termografica, na regido mais aquecida da pele sobre
o tumor, foi igual a (49,1 + 0,4)°C e a média dos valores medidos com a fibra-6ptica num
ponto dentro dessa mesma regido foi igual a (50,5 + 0,4)°C. Enquanto que, para 0 animal #2,
os respectivos valores foram (47,0 + 2,0)°C (por infravermelho) e (49,0 + 1,6)°C (com a

fibra-Optica).

Tabela 5.3 — Dados experimentais de monitoramento da temperatura superficial (na regido do tumor) para os animais
#1e#2.

Temperatura na superficie da pele

Céamera termogréfica Fibra-éptica

Regido mais aquecida

sobre o tumor™* Sobre o tumor

Identificacdo Abdbémen

Volume Massa Tempo
tumoral de NPM de HM

POSi(;éO da To T AT To T AT To T AT

Sess08S © amera  (°C) (°C) (°C)  (°C) (°C) (C)  (C) (°C) (°C)

Animal

1° 6 = 0° 32,7 332 05 30,0 48,4 18,4 30,16 50,52 20,36
2° 6 = 15° 327 333 06 30,1 49,1 19,0 30,43 5094 20,51
#1  751mm?® 2,3mg 150 min  3° 6 =30° 324 330 06 30,3 49,1 18,8 30,87 5018 19,31
40 6 = 45° 315 333 18 29,7 49,5 19,8 30,00 50,78 20,78
50 6 = 60° 320 339 19 29,7 49,5 19,8 30,14 4995 1981

1° 6 = 0° 289 351 6.2 28,3 49,4 211 28,16 48,39 20,23
2° 6 =15° 325 366 41 30,8 48,4 17,6 30,70 50,22 19,52
#2 560mm® 2,3mg 150 min  3° 6 =30° 339 367 28 32,2 47,0 14,8 30,68 47,29 16,61
40 6 = 45° 324 358 34 31,5 45,4 13,9 31,85 51,16 1931
50 6 = 60° 331 358 27 30,2 447 14,5 3159 47,89 16,30

* Média dos valores de temperatura registrados pelos pixels de uma &rea circular (elemento de medida da temperatura
denotado por hottest region nas Figuras 5.3 (A) e (D) abaixo no texto) com didmetro igual a 5 px nas termografias dos
animais #1 e #2, sempre construido na regido mais aquecida da pele sobre os seus tumores.

Assim como na analise dos resultados experimentais apresentados no capitulo 3 (vide
paginas 109 a 112, na secdo 3.3), na regido da pele sobre o tumor dos camundongos #1 e #2, e
ao final dos 30 min de HM com as NPM (em cada sesséo), novamente utilizamos uma
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solucdo analitica (unidimensional) da equac&o de biocalor de Pennes (eq. 3.6) para a estudar o
gradiente de temperatura superficial identificado nas imagens de infravermelho desses
animais (regides de mesma temperatura na forma de halos concéntricos vistos nas Figuras 5.3
(A) e (D) abaixo no texto).

Foi calculado o valor experimental AT,,, = T(r) - T,pa , OU Seja: a diferenca entre a
temperatura T'(r) em cada um dos pontos (elementos de medida) criados nas termografias dos
animais #1 e #2 ao longo dos eixos maior e menor de seus tumores (também identificados nas
Figuras 5.3 (A) e (D) abaixo no texto); e a temperatura num ponto distante sobre a pele do
animal T,,,(e.g. a temperatura na regido do abdémen do camundongo, inalterada pelo
aquecimento produzido no tumor e nos tecidos vizinhos devido as NPM). Também foi
calculado o valor tedrico dessa mesma diferenca através da eq. 5.1 (abaixo no texto), ou seja,
AT =T(r,0) —T(r - o,0) para cada animal (apés 30 min de HM) (vide secdo 3.3,
p.109—-112), utilizando novamente o modelo de conducdo térmica de uma fonte pontual de
calor (intratumoral) com poténcia constante no tempo (Q), conforme proposto por Gescheit et
al. [14], [165], [202]:

s X —Aa/l !
AT = T(r,0) = T(r — o0,0) = % eT]OK(AT)dA (5.1)
0

onde T(r - ,0) = Ty, E =125 W/m?°C, k = 0,4W/m.°C [165], a = z = 5,0 mm,
Jo(Ar) é a funcdo de Bessel de ordem zero em coordenadas cilindricas [170, p. 488] e o valor
de Q (parametro de ajuste) foi determinado para cada animal (em cada sessdo de HM com
NPM) ao longo das direcdes do eixo maior (Qmaior) € d0 €ix0 Mmenor (Qenor) de Seu tumor,
a partir dos valores de AT,,,, em cada ponto nas imagens de infravermelho (sdo mostradas no

texto apenas as termografias da 12 sessdo dos animais #1 e #2 nas Figuras 5.3 (A) e (D)).
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Figura 5.3 (A) e (D) séo termografias dos animais #1 e #2 na regido do tumor subcutaneo apds 30 min da 1% sessdo de
HM com NPM. As setas brancas indicam a area do elemento de medida (hottest region) com diametro de 5 px utilizado para
monitorar a temperatura média na regido mais aquecida da pele. Em (B) e (C) (para o animal #1), (E) e (F) (para o animal #2)
séo apresentados os graficos com os valores de AT,,, (pontos e) nas direcOes dos eixos maior e menor dos tumores,
ajustados pelos valores tedricos de AT (linhas solidas) utilizando o modelo de uma fonte pontual de calor com poténcia
constante no tempo (eq. 5.1).
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Nas Figuras 5.3 (B) e (C) (para o animal #1), (E) e (F) (para o animal #2) séo
apresentados os graficos com os valores de AT,,,, (pontos e) ajustados pelos valores teoricos
AT (linhas solidas), nas direcdes dos eixos maior e menor dos tumores de cada animal (e
somente para a 12 sessdo de HM com NPM, quando & = 0°). Os valores que preenchem a
coluna Q,,.4 nNa Tabela 5.4 (abaixo no texto) foram calculados através da média aritmética
entre os valores de Quaior € Omenor que fornecem o melhor ajuste tedrico (possivel com a
eq.5.1) para os valores de AT,,,, in vivo na superficie da pele, nas direcGes dos eixos maior e

menor dos tumores de cada camundongo.

Também foi utilizada novamente, assim como ja visto no capitulo 3, a aproximacgao
proposta por W. Andrd et al. [14], [171] que permite estimar teoricamente a variagdo de
temperatura ocorrida dentro do tumor (AT;,:rq) (vVide pagina 113, na se¢do 3.3): supondo que
o volume intratumoral ocupado pelas NPM injetadas (quantidade em massa igual a 2,3 mg)
corresponde a uma esfera de FM com densidade homogénea e cujo raio é estimado em 4,5
mm, levando em conta a profundidade de 5 mm em que é feita a injecdo de FM e supondo a
espessura da pele da ordem de 0,5 mm. Portanto, os valores nas colunas SLP e AT;,q (iN
vivo) para 0s animais #1 e #2 (por sessdo de HM) mostrados na segunda parte da Tabela 5.4
sdo calculados teoricamente através das equacdes 5.2 e 5.3, respectivamente:

sLp = dmed (5.2)
2mg
. 2
ATintra = Omed e (5.3)

Viag 2k
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Tabela 5.4 — Estimativa do aumento da temperatura intratumoral (AT;.) utilizando 0 modelo analitico de uma fonte
pontual de calor (com poténcia constante Q,,.q); do SLP;, iy (idealizagdo de uma distribuicéo esférica intratumoral
de NPM); e calculo do CEM43 (pontual) na superficie da pele na regido do tumor subcutaneo.

Identificacdo Modelo de fonte pontual de calor Dose térmica pontual (na superficie)
I A i
1° 6 = 0° 0,278 139,0 18,4 282 489 1684
20 6 = 15° 0,270 135,0 17,9 282 492 2073
#1751 mm* 150 min 30 6 = 30° 0,270 135,0 17,9 282 484 1191 9745
40 6 = 45° 0,280 140,0 18,6 282 500 3.610
50 0 = 60° 0,260 130,0 17,2 281 484 1187
8 =0° 0,245 1225 16,2 264 467 343
20 6 = 15° 0,210 105,0 14,2 28,2 48,7 1466
#2560 mm® 150 min 3° 6 = 30° 0,185 92,5 12,3 27,0 46,2 248 4984
40 6 = 45° 0,165 82,5 10,9 288 495 2607
5 6 = 60° 0,155 715 10,3 264 46,6 320

A terceira parte da Tabela 5.4, acima, também inclui os valores de CEM43 calculados
usando os dados de monitoramento da temperatura na regido mais aquecida da pele sobre o
tumor, por sessdo de HM com NPM, a partir da equagdo proposta por Sapareto e Dewey (eq.
5.4) [75], [77], [203]:

N
CEMA43 = Z At;R gy 43T (5.4)

i=1

onde At; é o intervalo de tempo de aquecimento, T; é a temperatura média no intervalo de
tempo At; e o coeficiente Rogy = 0,25 (se T < 43°C), ou Rogy = 05 (se T = 43°C)
significando que a taxa de morte celular dobra para cada aumento de 1°C acima da

temperatura de 43°C (breakpoint) (vide sec¢do 1.2).

E importante ressaltar que, numa Unica sessdo de HM com NPM, o histérico de
exposicao térmica do animal é subdividido em dois intervalos de tempo, tal que: um primeiro
valor de CEM43 é calculado no intervalo tempo enquanto T < 43°C (a temperatura da pele na
regido do tumor) e, depois, somado com um segundo valor de CEM43 calculado no intervalo
de tempo em que a temperatura da pele na regido se mantém acima da temperatura de
breakpoint, ou seja T > 43°C. Entdo, a dose térmica total, ao final das cinco sessdes de HM
com NPM, ¢ calculada como a soma dos valores de XCEM43 em cada sessdo (ultima coluna

da Tabela 5.4, acima no texto).
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E como nem todos os dados de monitoramento termografico dos animais #1 e #2
(Grupo 1) foram todos adquiridos com a objetiva da camera termografica direcionada
perpendicularmente a pele dos camundongos, entdo, os valores de CEM43 foram calculados
utilizando os dados de temperatura adquiridos com a fibra-Optica em apenas um ponto dentro
da regido de maior aquecimento da pele sobre o tumor (identificavel na imagem
termogréafica). Ainda na Tabela 5.4 vemos que, para o animal #1, em apenas 1,8 min a
temperatura superficial na regido do tumor ja acessava o valor de 43°C (em todas as cinco
sessOes de HM com NPM) e que, na média, manteve-se por 28,2 min acima desse patamar, tal
que, a temperatura média (acima da temperatura de breakpoint) por sessdo variou de 48,4—
50,0 °C, resultando em um valor de CEMA43 (por sesséo) variando de 1187 — 3610 min. Um
aquecimento nesse intervalo de temperaturas (acima de 48°C) e por um tempo maior que 20
min € caracteristico de um regime ablativo [41], [197], [203]. Assim como o valor total de
dose térmica (XCEM43 = 9745 min), calculado na superficie em apenas um ponto, entregue
ao animal #1 no final de cinco sessdes, é da mesma ordem de grandeza de valores
intratumorais tipicamente observados em resultados da literatura (CEM43 ~10*—10'" min)
associados a identificacdo e delimitacdo tecidual (in vivo) de necrose causada por ablacdo
(volumes nédo perfundidos por corrente sanguinea — VNP), em experimentos clinicos com
tumores sélidos fibrosos em humanos (cujo limiar de necrose considerado é CEM43 > 240
min) aquecidos tanto por radiofrequéncia (RF) [204], como sonicados por HIFU (high

intensity focused ultrasound) [88].

Ao compararmos 0s animais #1 e #2, que passaram pelo mesmo numero de
tratamentos, vemos pelo grafico da Figura 5.4 (abaixo) que, em todas as cinco sessdes, a
eficiéncia de aquecimento do tumor do animal #1 parece ter sido melhor que do animal #2, ao
passo que ndo temos seu monitoramento intratumoral e, somente por isso, ndo podemos
afirmar categoricamente. E, também, interessante notar que ambos receberam, uma Unica vez,
a injecdo de 90 ul do fluido magnético de NPM de MnFe,O, — DMSA (correspondendo a uma
massa de 2,3 mg de NPM). E de uma sessdo para outra a geragdo de calor monitorada na
superficie da pele (e produzida dentro do tumor) oscilou, atingindo maior eficiéncia na 42
sessao e, entdo, na 5% sessdo resultou num aquecimento menor que na 12, Esse comportamento
parece sugerir que as fontes de calor, ou seja, as nanoparticulas magnéticas estdo se
redistribuindo espacialmente na regido intratumoral como consequéncia do aumento de
temperatura. De tal forma que a cada nova se¢éo de hipertermia uma configuracdo de centros

de calor espacialmente diferente fornece uma nova dose de calor para a matriz tumoral.
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Tal conclusdo esta em concordancia com alguns resultados experimentais, que ndo sdo
apresentados nessa tese de doutorado, mas foram obtidos em outros trabalhos que,
paralelamente, também estdo sendo desenvolvidos em nosso grupo de pesquisa na UFG
(resultados ainda ndo publicados), aonde a configuracdo espacial intratumoral in vivo das
nanoparticulas, antes e depois de cada hipertermia, é obtida imagiamento tomogréafico por

fluorescéncia molecular de nanocarreadores multifuncionais desenvolvidos pelo grupo.

5000 . . . . .
[ 22 Animal #1; V=751 mm’ B~220G:f=301kHz |
2 Animal #2; V=560 mm’ ]
4000 i
%
=
'S 3000 | .
- [
§ [
("'j 2000 - % .
7
1000 | .
o L_Z2%

10 20 3I0 40 5IO
Sessdes de hipertermia com nanoparticulas magnéticas

Figura 5.4 Dose térmica (CEM43) calculada a partir da temperatura monitora em apenas um ponto (fibra-6ptica) na
regido mais aquecida da pele sobre o tumor S180 (s6lido e subcutaneo). Nesse grafico sdo comparadas (a cada sesséo de 30
min de HM com NPM) as cinco doses recebidas pelos animais #1 e #2. A hipertermia foi realizada in vivo com
nanoparticulas magnéticas de MnFe,O, — DMSA (didmetro d = 15 nm e SLP;, viro = 126,2 W/g), num campo magnético
alternado B =~ 220G e f = 301 kHz.

A seguir, a Tabela 5.5 contém todos os dados experimentais de monitoramento da
temperatura superficial (na regido do tumor) para os animais #3 e #4 (60 min de HM com
NPM) e, também, para os animais #5 e #6 (30 min de HM com NPM):
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Tabela 5.5 — Dados experimentais de monitoramento da temperatura superficial (na regido do tumor) para os animais
#3 e #4 (grupo 2), #5 e #6 (grupo 3).

Temperatura na superficie da pele

Camera termogréfica Fibra-6ptica

Regido mais aquecida

Identificagdo Abdémen . Sobre o tumor
sobre o tumor
. Volume Massa Tempo Posigdo da ~ To T AT To T AT To T AT
Animal N Sessdes o o o o o o o o
tumoral de NPM deHM  cémera °C) (°C) (© (°C) (°C) (°C) °C) () (0

1° 335 375 40 39 51,3 19,4 31,9 488 169

#3  392mm® 23mg 60min @ =0°
2° 338 375 3,7 30,8 53,5 22,7 31,3 52,4 21,1

1° 335 373 38 31,0 45,9 14,9 30,7 479 172

#4  252mm® 23mg 60min g =0° .
2 339 381 42 309 491 18,2 309 506 19,7

# 845mm’® 23mg 30min 4 =0° - 288 337 49 26,5 47,1 20,6 26,83 46,51 19,68

# 862mm’® 23mg 30min 4 =0° - 257 341 84 24,2 43,8 19,6 25,38 4350 18,12

* Média dos valores de temperatura registrados pelos pixels de uma é&rea circular com didmetro igual a 5 px nas
termografias dos animais de #3 & #6 (cujas imagens de infravermelho ndo sdo mostradas no texto), esse elemento de medida
é sempre construido na regido mais aquecida da pele sobre os tumores dos camundongos (e.g. vide Figuras 5.3 (A) e (D)
acima no texto).

Ja a Tabela 5.6 abaixo, contém os valores calculados (por animal e por sessdo de HM)
de Q,,.4 — empregando novamente o modelo proposto por Gescheit et al. [165], [202] de uma
fonte pontual intratumoral de calor e com poténcia constante no tempo, utilizando as equacdes
5.1,e5.2 e 5.3 (as imagens termograficas e as curvas de AT,,, dos animais de #3 a #6 ndo sdo
mostradas no texto) — os valores de SLP e AT, Utilizando a aproximagao proposta por W.
Andra et al. [14], [171]; e a terceira parte da Tabela 5.6 é preenchida com os valores de
CEMA43 calculados através da eq. 5.4 utilizando os dados de temperatura adquiridos com a
fibra-dptica em apenas um ponto dentro da regido de maior aquecimento da pele sobre o

tumor (identificavel na imagem termogréfica):
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Tabela 5.6 — Estimativa do aumento da temperatura intratumoral (AT;.) utilizando 0 modelo analitico de uma fonte
pontual de calor (com poténcia constante Qmeq) € do SLP;, i, (idealizacdo de uma distribuico esférica intratumoral
de NPM); célculo do CEM43 (pontual) na superficie da pele na regido do tumor subcutaneo.

Identificacdo Modelo de fonte pontual de calor Dose térmica pontual (na superficie)
i Volume Tempo Posicdo da . Qmed SLP e At Tmes CEMA43 YCEM 43°C
Animal tumoral  de HM camera Sessoes W) (W/g) ATina (°C) (min)  (°C)  (min) (min)

10

# 392mm® 60 min 0=0° 0,258 129 17,1 26,4 47,0 422 4044
20 0,290 145 19,2 26,4 50,1 3622
10

44 250 mm® 60 min 0 = 0° 0,160 80 10,6 270 46,6 328 2659
2° 0,205 102 13,6 276 494 2331

#5  845mm*® 30 min 6=0° - 0,240 120 15,9 234 456 142 142

#6  862mm° 30 min 8 =0° -- 0,170 85 11,3 150 434 20 20

Todos os animais foram monitorados diariamente por mais de 90 dias apo0s a
realizacdo das sessdes de HM com NPM, em particular, o animal #1 por mais de 180 dias. A
Figura 5.5 (A) é um gréfico da evolugdo tumoral dos seis animais (grupos 1, 2 e 3) em funcéo
dos dias apds hipertermia, comparativamente ao grupo controle (dois animais ndo tratados).
Enquanto que, a Figura 5.5 (B) é um grafico da dose térmica pontual total (calculada na
superficie da pele sobre o tumor subcutdneo) para cada animal, utilizando os valores de

temperatura obtidos com o termémetro de fibra-Optica.
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Figura 5.5 (A) Evolugéo tumoral dos animais apds o tratamento por HM com NPM: um valor de volume tumoral igual a
zero deve ser interpretado como um tumor que, por durante certo intervalo de dias, ndo pdde ter seu tamanho mensurado
(didametro maior e menor) utilizando o paquimetro, o que pode ser notado nos animais #1 e #2 (150 min aquecimento) e,
também, no animal #4 (60 min aquecimento). (B) Dose térmica (CEM43) calculada a partir da temperatura monitora em
apenas um ponto (fibra-optica) na regido mais aquecida da pele sobre o tumor S180 (sdlido e subcutaneo). Nesse grafico sao
comparadas (a cada sessao de 30 min de HM com NPM) todas as doses térmicas recebidas pelos animais de #1 a #6. A
hipertermia foi realizada in vivo com nanoparticulas magnéticas de MnFe,0, — DMSA (didmetro d = 15 nm e SLP;, yito =
126,2 W/g), num campo magnético alternado B ~ 220G (valor rms) e f = 301 kHz.

No gréfico da Figura 5.5 (A), um valor de volume tumoral igual & zero deve ser
interpretado como um tumor que, por durante certo intervalo de tempo, ndo pOde ter seu
tamanho mensurado (didmetro maior e menor) utilizando um paquimetro, 0 que pode ser

notado nos animais #1 e #2 (150 min de hipertermia) e, também, no animal #4 (60 min de
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hipertermia). Acontece que, estes trés animais (apds o final de todas as suas sessdes de HM
com NPM) apresentaram queimadura e uma reacdo inflamatdria intensa na regido do tumor
aquecido: comecando por um edema subcutaneo (grande inchaco e vermelhiddo aguda) ja nas
trés primeiras horas ap6s a ultima hipertermia, seguido de leséo espessada e com formacao de
escaras (necrose da derme) nas primeiras 24h, mas com progressiva cicatrizagdo nos
primeiros 15-20 dias. As sequéncias de imagens da Figura 5.6 séo fotografias das lesdes dos
animais #2 e #4 que apresentaram remissao tumoral parcial, com recidiva do crescimento
tumoral em um pouco mais que 18 dias apds o tratamento. Em particular para o animal #1
(Figura 5.7), o Unico que apresentou remissdo tumoral completa, aléem de suas fotografias
também sdo mostradas duas imagens de tomografia por fluorescéncia: onde foi utilizado um
marcador molecular alvo especifico (IntegriSense™ 750, Perkin Elmer®) fluorescente no
comprimento de onda A = 750 nm, que permite a visualizacdo e quantificagdo in vivo da
integrina a,bz nas células neoplasicas de S180 bem como na neovasculatura, para monitorar o
crescimento tumoral, a angiogénese tumoral e a eficacia do tratamento [205]. A primeira
tomografia foi feita no dia zero, minutos antes de sua primeira sessdo de HM (mas 24 h apos a
injecdo do agente de contraste) identificando a existéncia do tumor (dia zero na Figura 5.7); e
uma segunda tomografia no 41° dia apds o animal receber as cinco doses térmicas, um
resultado biomolecular que atesta a observacdo de remissdo tumoral completa no animal #1

(a0 menos nessa janela de tempo).
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ANIMAL #2:
12 dia 22 dia 4° dia

ANIMAL #4:
22 dia 4° dia

Figura 5.6 Fotografias dos tumores do animal #2 que passou por 150 min de HM com NPM (primeiras duas linhas) e do
animal #4 que passou por 60 min de HM com NPM (ultimas duas linhas). Sao registros do monitoramento diario ap6s o
tratamento. E possivel observar as lesdes (queimaduras) na regifo do tumor tratado: uma reacéo inflamatdria aguda seguida
de leséo espessada e com formacdo de escaras (necrose epidermal) nas primeiras 24 h, mas com progressiva cicatrizagdo nos
primeiros 15-20 dias.
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ANIMAL #1:

Dia zero (dia do tratamento)
- 0.49

0.37

0.25

0.13

0.00

[Count/Energy]

38° dia

1.65

0.83

0.42

0.02

[Count/Energy]

Figura 5.7 Fotografias do animal #1 que passou por 150 min de HM com NPM, sdo registros do monitoramento diario
do tumor apés o tratamento. Foram realizadas tomografias de fluorescéncia in vivo para imagiamento do tumor antes (dia
zero) e depois do tratamento (no 41° dia): utilizou-se um marcador molecular de integrina (IntegriSense™ 750, Perkin
Elmer®) e é fluorescente em 750 nm. Esse animal foi monitorado por mais de 170 dias e foi o tinico que apresentou remissdo
tumoral completa. Como a inje¢do endovenosa do agente de contraste € feita na veia lateral da cauda do animal, isto explica a
sua fluorescéncia na imagem.
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Os animais #5 e #6 (30 min de HM com NPM) apresentaram apenas eritema e um
pouco de inchaco (has primeiras 2—3 horas ap6s hipertermia), mas sem nenhuma leséo ou
intensa reacdo inflamatoria. O animal #3 morreu na primeira hora apés sua 22 sessdo de HM

(aparentemente por efeitos da sedacdo administrada).

E interessante notar que, 0s animais que tiveram uma reacdo inflamatéria aguda
seguida de necrose epidermal, apresentaram a melhor resposta biolégica ao aquecimento
provocado com as NPM de MnFe,O, — DMSA. Este é um resultado coerente com outros da
literatura, que comprovam um aumento de até 50% na eficiéncia de obtencdo de remissdo
completa de tumores de S180 tratados in vivo por radioterapia combinada com hipertermia,
seguida pela inducdo de reagdes inflamatérias agudas em consequéncia do aquecimento
tumoral [79], [80].

Entre os seis animais avaliados até agora (nessa se¢do 5.3), apesar de o animal #4 (60
min de HM com NPM e CEM43 = 2659 min) ter recebido uma dose térmica superficial bem
menor que o animal #2 (150 min de HM com NPM e CEM43 = 4984 min), sua resposta a
terapia térmica foi melhor. Possivelmente, porque o seu volume tumoral no dia do tratamento
(252 mm?®) era, aproximadamente, metade do volume tumoral do animal #2 (560 mm®) e,
como ja observado por Perez, C. A. e Sapareto, S. A. [77] em estudo clinico randomizado
com mais de cem pacientes (tumores de cabeca e pescoco (53), parede toracica (37),
melanoma (23) e apenas 1 paciente com sarcoma de partes moles) tratados com a associacao
de RT+HT onde um aquecimento intratumoral ~ 42°C era mantido por 60 min (calor gerado
por uma fonte de micro-ondas): quanto menor o tamanho do tumor melhor é sua resposta a
hipertermia. Contudo, ao menos para 0 nosso modelo experimental de tumor murino e para a
nossa metodologia de tratamento in vivo, apenas 0 observado com os animais #2 e #4 néo é

evidéncia suficiente de uma regra geral.

Estes animais #2 e #4 apresentaram remissdo tumoral parcial e é possivel observar
pelo gréafico da Figura 5.5 (A) que, o tumor do animal #2 tornou-se novamente mensuravel
(utilizando um paquimetro digital) a partir do 21° dia ap6s HM (96 mm?®) e dobrando de
tamanho (relativamente ao dia do tratamento) ap0s o 46° dia de acompanhamento (1135
mm?). J4 o tumor do animal #4 tornou-se novamente mensuravel somente a partir do 56° dia
ap6s HM (43 mm?®), dobrando de tamanho apés o 74° dia depois do tratamento (570 mm?).
Também de acordo com a tabela Tabela 5.6, nas cinco doses térmicas que o animal #2

recebeu, sua temperatura média (num ponto da regido mais aquecida da pele sobre o tumor)
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manteve-se em (47,5 + 1,5)°C por mais de 26 min (em cada sessdo); enquanto que a mesma
medida para o animal #4 manteve-se em (48 + 2)°C por mais de 27 min, em cada uma das
duas doses térmicas que recebeu. Outra evidéncia de que o procedimento de HM com NPM

foi mais eficiente no animal #4 (relativamente ao animal #2).

E importante lembrar ao leitor que o objetivo principal da analise de todos os
resultados experimentais obtidos com os animais de #1 a #6 é investigar o efeito cumulativo
da entrega de calor (devido a realizacdo de sucessivas hipertermias) para observacdo de
remissdo tumoral (parcial ou total) no modelo tumoral murino de S180. E que o parametro
utilizado para avaliacdo da resposta biolégica dos animais ao tratamento de HM com as NPM
de MnFe,O, — DMSA foi o valor de CEM43 calculado de acordo com o histérico de
exposicdo térmica de cada camundongo. Nesse sentido, uma nova metodologia serd
construida nas préximas sessdes 5.4 e 5.5, onde alguns dos resultados até agora apresentados

serao revisitados e melhor interpretados nessa nova abordagem.

5.4 Metodologia de mapeamento bidimensional da dose térmica em tumores

subcuténeos utilizando imagens de infravermelho.

Como ja discutido na secdo 1.2 do capitulo de introducdo (dosimetria térmica), muitos
autores questionam a validade do célculo do CEM43 (na forma da eq. 1.2.2) para
temperaturas ablativas argumentando, principalmente, que os limiares de danos térmicos
identificados na literatura muitas vezes ndo estdo corretos devido as limitagcbes no
monitoramento da temperatura, quase sempre restrito a poucos sensores (de 1 a 4) inseridos
no tumor, subestimando assim o aquecimento intratumoral tridimensional [204]. Por exemplo,
mesmo quando o mapeamento da temperatura intratumoral é feito pela técnica de
imagiamento termografico por ressonancia magnética nuclear (e.g. durante ablacdo de
tumores sélidos por RF ou HIFU) os resultados da literatura ddo conta de diferengas variando
entre 7% a 42% na superposicdo dos volumes calculados de dose térmica entregue
intratumoralmente (VDT), com os volumes ndo perfundidos por corrente sanguinea (VNP)
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apos ablacdo, ou seja, os VDT calculados subestimam o volume verdadeiramente necrosado
devido a entrega de calor dentro do tumor [88], [204].

Insistimos na tese que o imagiamento termogréfico in vivo da superficie da pele na
regido do tumor (solido e subcutaneo) em funcédo do tempo durante uma sessdo de HM com
NPM, muito provavelmente, carrega informacdo quantitativa sobre a temperatura
intratumoral. Uma vez que o perfil de temperaturas observado na superficie (halos de regides
de mesma temperatura e, aproximadamente, concéntricos com a regido de maior aquecimento
sobre o tumor, conforme vistos nas Figuras 5.3 (A) e (D) na secdo anterior) é resultado do
calor gerado intratumoralmente pelas NPM, propagado através de diferentes camadas
teciduais ndo isotropicas e com diferentes condutividades térmicas e taxas de perfusdo
sanguinea (e.g tecido tumoral, estroma, musculo, gordura e as diferentes camadas da derme).
Nesse sentido, em nossos resultados experimentais, buscamos melhorar a precisdo na
determinacdo da dose térmica, que ainda sera calculada na superficie da pele do animal, mas
agora utilizando cada pixel das imagens termograficas como um termémetro na regido de

interesse sobre o tumor (ROltymer — region of interest on tumor).

Assim, nesta secdo 5.4 serdo revisitados alguns dos resultados experimentais obtidos
com 0s grupos experimentais 1, 2 e 3 (animais de #1 a #6). Porém, agora nossos objetivos
sdo: primeiramente, estabelecer critérios e boas praticas (em HM in vivo com NPM) de
monitoramento termografico do efeito cumulativo da entrega de calor, na observacdo de
remissédo tumoral em tumor murino de sarcoma 180. E, segundo, estabelecer uma nova
metodologia de mapeamento bidimensional do valor de CEM43 para tumores subcutaneos,
calculado ponto a ponto da superficie da pele dos camundongos na regido tumoral, a partir do

monitoramento por infravermelho da temperatura.

Como ja& mencionado anteriormente no texto (vide se¢do 2.3, no capitulo 2), a
resolucdo temporal da cAmera termografica utilizada em todos 0s nossos experimentos foi de
60 fps (frames por segundo). O que permite uma aquisi¢do de 60 valores de temperatura a
cada segundo por pixel da cena mostrada numa imagem termogréafica (com incerteza de + 2%
do valor de medido). Durante os procedimentos de HM in vivo relatados nesse capitulo 5
(animais de #3 a #10) a objetiva da camera termogréafica esteve sempre direcionada
perpendicularmente (60 = 0°) (exceto para as quatro Gltimas hipertermias dos animais #1 e #2)
e mantida a uma distancia de 50 cm da superficie da pele do camundongo na regido do tumor.

A lente da objetiva da cadmera possui uma distancia focal igual a 19,31 mm e, quando
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posicionada (em 6 = 0°) a distancia de 50 cm do alvo, o seu campo de visdo (CV) corresponde
a 45°x34° — definido como o angulo horizontal (azimutal) x angulo vertical (polar) que pode

ser visto a partir da lente da cdmera termogréafica (vide Figuras 5.8 (A) e (B)). Segundo
especificacOes do fabricante da camera [153] para o modelo que utilizamos, esse valor de CV
define uma matriz de plano focal (MPF) com 640 x 480 pixels, correspondendo a uma
superficie retangular plana real com dimensao vertical igual a 312 mm (campo de visao
vertical — CVV) e dimensao horizontal igual a 416 mm (campo de visdo horizontal — CVH)
(vide Figura 5.8 (C)). O tamanho real do menor elemento de medida da temperatura com a
camera de infravermelho (campo de visao instantaneo — CVI) corresponde ao tamanho real de
um pixel que, na configuracdo descrita acima, tem dimensao quadrada igual a (0,65%0,65) =
0,4225 mm? (vide Figura 5.8 (D)).
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Figura 5.8 (A) angulo horizontal (azimutal) e (B) angulo vertical (polar) que podem ser vistos a partir da objetiva da
camera termogréafica (distancia focal da lente igual a 19,31mm), distante 50 cm do alvo (fonte de calor) definindo um campo
de visdo CV = 45°x34°, Em (C) séo definidas as dimensdes lineares reais do CVH = 416 mm (associado ao angulo de
abertura vertical) e do CVV = 312 mm (associado ao angulo de abertura horizantal). Nessa configuracdo a MPF (640 x 480
px) corresponde a uma superficie plana real de aquisicio aproximadamente igual a 1298 cm? Em (D) CVI = 0,65 mm é
tamanho da aresta do menor elemento de detec¢do da temperatura (dimenséo de um pixel).

Na pratica, 0 ROlrymor (vide Figura 5.9 abaixo) sera sempre um elemento de medida
da temperatura construido (utilizando o software da cAmera — FLIR ResearchIR®) na forma de

uma area retangular (ou quadrada) na imagem in vivo de infravermelho, de maneira a encerrar
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dentro de seu perimetro todo o gradiente de temperatura identificado na termografia da
superficie da pele do camundongo na regido do tumor aquecido pelas NPM.

Por exemplo, ao reanalisarmos os dados termograficos do animal #4 (vide Figura 5.9),
0 ROlyymor selecionado em suas imagens de infravermelho a cada intervalo de tempo At = 1

min de hipertermia (ou seja, em At = 1, 2, ..., 30 min) corresponde a uma matriz com

dimensao de 25%25 pixels, isto implica em 625 “sondas” de temperatura dentro dessa regiao.

Figura 5.9 (A) Imagem termografica do animal #4 no instante t = 30 min de sua segunda sessdo de hipertermia. (B)
Imagem termogréafica ampliada na regido de interesse sobre o tumor subcutdneo aquecido (ROltymer). (C) Matriz de 25%25
pixels no ROItymor: cada pixel € utilizado como uma sonda de temperatura na superficie da pele do animal #4. Os dados dessa
matriz (com 625 “termOmetros”) sdo utilizados para a criagdo de um mapa bidimensional de CEM43 (calculado na
superficie) a cada intervalo de tempo At = 1 min, entdo, o somatdrio (por pixel) ao final de todo o histérico de exposicdo
térmica do animal #4 (30 mapas) resulta na distribuigdo total de valores de dose térmica superficial (por pixel), calculados ao
final de sua segunda sess@o de HM com NPM.

E havendo suas imagens de infravermelho sido capturadas numa resolucdo de
640x480 pixels com CVI igual a 0,65 mm, entdo, esse  ROlyymor coOrresponde
aproximadamente a uma superficie de (16,25x16,25) = 264 mm?, ou Seja, uma densidade da
ordem ~ 2,4 sondas/mm? sobre a pele do camundongo na regido do tumor. Nessa perspectiva,
o0 valor de CEM43 (eq. 5.4) foi recalculado por pixel do ROltymer @ cada intervalo de tempo
At =1 min, o que nos permite construir um mapa bidimensional de CEM43 na superficie da
pele sobre o tumor do animal, para cada minuto de aquecimento. Assim, ao final de uma
sessdo de 30 min de HM com NPM, o mapa de CEM43 mostra (por pixel do ROltymer) 0
somatorio de 30 valores calculados de dose térmica. Por exemplo, a Figura 5.10 (A) mostra o
mapa da temperatura superficial extraido de uma imagem de infravermelho do ROlymer (NO
instante t = 31 min) para o animal #4, ao final de sua 2° sessdo de HM com NPM. J& Figura
5.10 (B) € o correspondente mapa de CEM43 (somatério por pixel ao final de 30 min de
aquecimento) do histérico de exposicdo térmica, também, apenas do segundo tratamento

desse mesmo animal #4.
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Figura5.10 (A) Mapa da temperatura superficial extraido de uma imagem de infravermelho do ROl (NO instante t =
30 min) para o animal #4, ao final de sua 2° sessdo de HM com NPM. (B) Correspondente mapa de CEM43 (somatorio em
30 min por pixel) do histdrico de exposicao térmica desse mesmo animal #4 (apenas para seu segundo tratamento).
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Nessa nova abordagem, o mapa de CEM43 superficial total é construido através do
somatdrio (por pixel) de todos os mapas gerados ao final de cada tratamento (e.g. apds o
animal ter sido submetido a 1, 2 ou 5 sess@es de hipertermia). Novamente para o animal #4, o
seu mapa de CEMA43 superficial total equivale a uma soma de 60 valores calculados de dose
térmica (por pixel), ou seja, o resultado final de duas sessdes de 30 min de HM com NPM. As
Figuras 5.11 (A) e (B), logo abaixo, permitem a comparagdo entre 0 mapa de CEMA43
superficial total dos animais #4 e #5 que passaram, respectivamente, por 60 min e 30 min de
HM com NPM de MnFe,O, - DMSA. Note, também, na Figura 5.11 (B) que o mapa
bidimensional de CEMA43 do animal #5 esta numa escala muito menor (de 0 min & 375 min)
em comparacdo com o animal #4 (de 0 min a 4250 min), de outra forma, ndo seria possivel a
comparacdo entre os dois camundongos uma vez que a dose de calor entregue ao #5 foi

muitissimo menor em relacao ao #4.
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Figura5.11 (A) e (B) sdo mapas de CEMA43 superficial total dos animais #4 e #5, respectivamente, 60 min e 30 min de
HM com NPM de MnFe,0, — DMSA. Note em (B) que o mapa bidimensional de CEM43 do animal #5 estd numa escala
muito menor (de 0—375 min) relativamente ao animal #4 (de 0—4250 min), de outra forma néo seria possivel a comparagao,
pois os valores de CEM43 superficial do #5 foram muitissimo menores. (C) e (D) sdo os correspondentes histogramas de
valores totais de CEM43 calculados na superficie para 0 ROlymor dos animais #4 e #5. O ROltyme, €scolhido nos dois animais
corresponde a uma matriz de 25x25 pixels, ou seja, 625 sondas de temperatura sobre a pele na regido do tumor.
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Ja as Figuras 5.11 (C) e (D) acima, mostram respectivamente os histogramas da
frequéncia de valores totais de CEM43 calculados na superficie para 0 ROlymor dos animais
#4 (que passou por 60 min de HM com NPM) e #5 (que passou por 30 min de HM com
NPM). Para a contagem do numero de elementos de cada classe (frequéncia dos valores de

CEM 43) foram obedecidos os critérios para a determinacdo dos intervalos de classe de

Sturges'® [206].

E facil perceber, por esses dois histogramas, como a utilizacdo de apenas um
termémetro de fibra-6ptica — propositalmente colocado num ponto dentro da regido de maior
aquecimento da pele sobre o tumor subcutaneo — reporta valores de temperatura em fungéo do
tempo de aquecimento, associados a uma faixa muitissimo estreita do conjunto de N valores
de dose térmica superficial total, calculados pixel a pixel, através do mapa bidimensional de
CEM43.

Os valores totais de dose térmica pontual calculada para os animais #4 e #5 utilizando
os dados da fibra-6ptica na superficie (vide Figura 5.5 (B)) foram, respectivamente, CEM43 =
2.658 min e CEM43 = 142 min. Nos histogramas do mapa de dose térmica superficial total de
cada um desses camundongos, respectivamente, estes dois valores estdo dentro de um
intervalo correspondente a 1,5% dos 625 valores calculados dentro do ROlymer do animal #4
(seta na Figura 5.11 (C)) e apenas 0,5% dos 625 valores calculados dentro do ROltymer do
animal #5 (seta na Figura 5.11 (D)).

E consideravel a ndo uniformidade da temperatura superficial que, em nossos
experimentos, ha alguns pontos da pele do camundongo sobre o tumor (dentro do ROltymer)
diferindo por até 10°C durante uma sessdo de 30 min de HM com NPM. Obviamente, isso
resulta numa distribuicdo superficial também né&o uniforme dos valores calculados de CEM43
dentro do ROlymer. Portanto, € intuitivo buscar avaliar qual o percentual de valores calculados
de CEMA43 na superficie que, provavelmente, estd mais fortemente associado a resposta

bioldgica de cada animal a terapia térmica.

% 0 namero k de intervalos para cada conjunto discreto de observagdes com N = 625 valores de CEM 43
calculados na superficie (dentro do ROl+,mer de cada camundongo) pode ser calculado como: k = 1 + 3,322(log1g
N) (férmula de Sturges [206]). O tamanho C de cada intervalo de classe é obtido pela divisdo do valor R da
diferenca entre 0 maior e o menor valor de CEM 43 dentro desse espaco amostral (ou seja, R = CEM 43« —
CEM 43 ), pelo nimero de intervalos k: C = R / k. Por fim, para que essa frequéncia pudesse ser expressa em

valores percentuais (%), a contagem dentro de cada intervalo de classe foi divida por N.
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Um método ja bem estabelecido na literatura [28], [31], [41] consiste em analisar a
distribuicdo de valores de temperatura (registrados por diferentes sensores colocados em
posicOes distintas dentro de um tumor sélido) por meio de percentis do espaco amostral de
medidas: e.g. a determinacdo da mediana das temperaturas intratumorais (denotada por Tso) €
cujo valor corresponde a temperatura excedida por 50% de todas as medi¢Oes realizadas num
mesmo instante de tempo. Equivalentemente, também é possivel avaliar a uniformidade
(espacial) da temperatura intratumoral determinando o percentil Tgo, OU Seja, 0 valor de
temperatura que é excedido por 90% das medidas intratumorais. E fazendo a transposicédo
dessa ideia para o célculo da dose térmica (eq. 5.4) é possivel, por exemplo, calcular os
valores de CEM43+50 e CEM43+go utilizando, respectivamente, os valores de Tso e Tgo das
temperaturas médias registradas por cada termémetro (em diferentes posi¢cdes), hum mesmo

intervalo de tempo At.

Agora, no contexto da metodologia que estamos propondo de mapeamento superficial
da dose térmica entregue a cada animal, a partir de suas imagens de infravermelho (ha regido
do tumor subcutaneo). Em cada mapa da temperatura superficial (gerado ao final de cada
minuto de HM com NPM) foram determinados os percentis Tgo, Tso € T1o das temperaturas
registradas por todos os pixels do ROltymer — €.¢. para 0 animal #5 que passou por apenas uma
sessdo de 30 min de HM, foram calculados 30 valores (um para cada minuto de HM) de cada
um dos percentis de temperatura Tgo, Tso € T1o. E, respectivamente, sdo calculados os valores
de CEM43+g9, CEM43+150 € CEM4311 para cada At = 1 min do histérico de exposi¢ao térmica
de cada animal (em cada tratamento por hipertermia). A Tabela 5.7, logo abaixo no texto,
descreve o algoritmo que utilizamos para converter cada minuto do historico de exposicao

térmica de cada animal, por exemplo, num tnico valor de XCEM43s.
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Tabela 5.7 — Algoritmo utilizado para converter cada minuto do histérico de exposi¢éo térmica de cada animal num
unico valor de XCEMA43 T xq): € ilustrado o exemplo do calculo de XCEM43 s, .

Camera termografica: pixels dentro do ROlymor

Tempo (mln) PX(l) PX(z) PX(3) 00 PX(N) T50%(i) (OC) CEM43 T50% (mln)
1 T11 T12 T13 e TlN T5O(1) CEM43 T50(1)
2 Ta To Tos . Tax 500 CEMA43 T50,
tl T|1 T|2 Ti3 oo T|N TSO(i) CEM43 T50(i)

2t XCEMA43 TSO(i) (mln)

Adaptado de: Oleson et. al, 1993, p. 290 [27].

Portanto, os valores totais que aparecem na Tabela 5.8 abaixo no texto (colunas
YCEM43199, XCEM4315 ¢ XCEM43+110), por exemplo, correspondem a soma em 60 min

(duas doses térmicas) e em 30 min (uma dose térmica) para 0s animais #4 e #5,
respectivamente.

Tabela 5.8 — Célculo da dose térmica na superficie da pele na regido do tumor subcuténeo: comparagéo entre o0s
valores de CEM43 pontual (fibra-optica sobre a pele) e os percentis obtidos com o mapeamento termogréfico
bidimensional (XCEM431;5, XCEM43+5, e XCEM431) utilizando as temperaturas Ty, Tsg € Tgo.

Dose térmica pontual
(na superficie)

Mapeamento bidimensional da dose térmica

Identificacdo ROlumor (625 pixels)

Volume Tempo

. ~ At Tmea CEMA43 Total YCEMyy, Total YCEMys . >CEM+y  Total

Animal g moral  de HM 5855088 (min) °C) (min)  (min)  (min)  (min) (min) O MM T ™ (min)
1 270 466 328 159 25 0.05

#4252 mm® 60 min 2659 981 26 03
2 276 494 2331 822 235 0.25

# g5 mm’ 30 min 234 456 142 142 81 81 013 013 0002 0,002

Ja os dois graficos abaixo mostram a evolucdo dos percentis Tgo(t), Tso(t) € Tio(t) e,
também, a temperatura média Tped(t) N0 ROIlmymer para cada minuto do tempo de
aquecimento, apenas para a 22 sessdao de HM com NPM do animal #4 (Figura 5.12 (A)) e,

também, no Unico tratamento a que o animal #5 foi submetido (Figura 5.12 (B)).
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Figura5.12 Evolugdo temporal dos percentis de temperatura superficial do ROltymor — Txoe: T1o(t), Tso(t) € Teo(t) — (A)
durante a segunda hipertermia do animal #4; (B) durante a Unica hipertermia do animal #5. O ROl €scolhido nos dois
animais corresponde a uma matriz de 25x25 pixels, ou seja, 625 sondas de temperatura sobre a pele na regido do tumor.

Numa situacdo ideal, em que fosse possivel o0 monitoramento in vivo tridimensional e
em tempo real (durante hipertermia) da temperatura intratumoral, a evolucdo temporal do
percentil Tgo(t) (e consequentemente de CEM43rgo(t)) seria uma valiosa informagéo da
eficiéncia (ou ndo) na entrega de calor dentro do tumor: garantindo que 90% da matriz
tumoral estd acima (ou abaixo) de um determinado limiar de aquecimento correlacionado a
alguma resposta fisioldgica (e.g. uma reducdo na quantidade de hipoxia tumoral, o que
aumenta a capacidade das células neoplésicas de responderem bem & radiagdo ionizante [27],
[207]) e, portanto, nesse contexto o valor de Tgo(t) funcionaria como um bom preditor da

resposta bioldgica do paciente ao tratamento.

E, na hipGtese de que a ocorréncia de remissdao tumoral completa é causada
principalmente pelas temperaturas mais elevadas dentro do tumor [31], entdo, a evolugdo em
funcdo do tempo de hipertermia do percentil Tso(t) (e consequentemente de CEM43+s(t)),
permitiria determinar a partir de que instante (e por durante quanto tempo) 50% do volume
tumoral acessaria, e por quanto tempo se manteria, num limiar de dano térmico necessario
para causar a morte completa das células tumorais. Esta suposicdo é baseada na quantidade
relativamente grande de calor necesséria tanto para matar celulas neoplasicas in vitro, quanto
para danificar tecidos vivos (normais e tumorais) em modelos animais [208] e em seres
humanos [209].
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Os resultados apresentados até agora ndo provam nenhuma correlacdo quantitativa
clara, e muito menos preditiva, entre 0 mapa bidimensional da temperatura (ou de CEM43)
determinado na superficie da pele sobre o tumor subcutaneo, e qual deve ser o seu
correspondente mapa tridimensional da temperatura (ou dose térmica) intratumoral. Esse € um

problema em aberto e que esta além do escopo dessa tese de doutorado.

Todavia, os resultados apresentados na Tabela 5.8, acima no texto, permitem-nos
concluir ao menos duas coisas: (i) o valor calculado de CEMA43 utilizando a temperatura
medida (num Unico ponto) dentro da regido de maior aquecimento da pele sobre o tumor
subcutaneo, é estatisticamente pouco representativo da verdadeira dose térmica calculada
(bidimensionalmente) na superficie da pele do animal; (ii) o valor do CEM43 “pontual” é
maior até que o XCEM43+, (associado ao percentil T1gy) € sua utilizacdo pode superestimar

o valor da dose térmica entregue ao tumor durante a hipertermia.

Na secdo 5.5 (a seguir no texto) serdo avaliados os camundongos do grupo 4 (vide
protocolos experimentais na se¢do 5.2) cuja temperatura intratumoral in vivo (durante HM
com NPM) foi monitorada por trés fibras-dpticas, introduzidas a 5 mm de profundidade
dentro dos tumores dos animais em trés pontos distintos. Para estes mesmos camundongos,
seus dados de temperatura intratumoral (em funcdo do tempo de hipertermia) serdo
confrontados com a evolucdo de seus respectivos percentis Tgo(t), Tso(t) € T1o(t) monitorados
bidimensionalmente por infravermelho na superficie da pele na regido do tumor subcutaneo.
A analise dos resultados desse ultimo experimento, utilizando a metodologia proposta nessa
secdo 5.4, permitird conhecer de forma mais precisa a correlacdo entre o aquecimento
detectado de maneira ndo invasiva na superficie e a eficiéncia na entrega de calor
intratumoral. Por fim, ao serem reavaliados alguns dos resultados experimentais obtidos com
0s animais dos grupos 1 e 2 (vide se¢do 5.3), a discussdo que sera estabelecida na sec¢do 5.5
também permitira um melhor entendimento das respostas de remissdo tumoral parcial

(ocorrida com o animal #4) e total (ocorrida com o animal #1).
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5.5 Estimativa in vivo do aquecimento intratumoral durante HM com NPM,
utilizando a metodologia de mapeamento bidimensional da dose térmica na

superficie da pele, por imagens de infravermelho.

Nesta secdo 5.3.2 serdo analisados e discutidos os resultados experimentais obtidos,
apenas, com o grupo 4 (animais de #7 a #10) cujo objetivo é tentar validar o mapeamento
bidimensional da dose térmica (utilizando os dados de monitoramento por infravermelho da
temperatura da pele dos camundongos na regido do tumor sélido e subcutaneo) como uma
metodologia preditiva (in vivo) da temperatura e do valor de CEM 43 intratumoral durante um

procedimento de HM com NPM.

Nos resultados obtidos com os animais #4 e #5 (respectivamente grupos 2 e 3,
apresentados na secdo anterior) entendemos que as curvas das Figuras 5.12 (A) e (B) (pagina
171 acima no texto), assim como os mapas de CEM43 das Figuras 5.11 (A) e (B) (pagina 167
acima no texto), por mais que informem como se dé a distribuicdo de temperatura (e também
da dose térmica) detectada na superficie da pele sobre o tumor subcutaneo, reconhecemos que
ainda ndo sdo informagdes quantitativas suficientes para que sejamos capazes de estabelecer
uma relacdo precisa e preditiva sobre o verdadeiro aquecimento intratumoral onde estdo
localizadas as NPM (fontes de calor). Contudo, a nossa principal hipotese por traz da
configuracdo experimental e metodologia de analise dos resultados experimentais até agora
discutidos (nos capitulos 3, 4 e 5), é que o imagiamento termografico da pele na regido do
tumor subcutédneo (em tempo real ao procedimento de HM com NPM) carrega informagéo
(quantitativa) sobre a temperatura intratumoral. Nesse sentido, paralelamente aos
experimentos realizados com os grupos 1, 2 e 3 (vide se¢des 5.2 e 5.3.1), medidas adicionais
foram realizadas com quatro novos animais (grupo 4) — camundongos Swiss machos de 6—8
semanas de vida e, também, com S-180 (solido e subcutaneo), que serdo identificados
respectivamente como animais #7 (tumor: 997 mm®), #8 (1.048 mm®), #9 (1.132 mm?) e #10
(1.161 mm?®) (vide o protocolo experimental descrito na secdo 5.2). A novidade desse
experimento consiste no monitoramento em tempo real da temperatura intratumoral — com a
introducao de trés fibras-opticas a 5 mm de profundidade, em trés pontos distintos (separados
por = 5mm) ao longo do eixo maior do tumor de cada animal — e 0 monitoramento da

temperatura superficial ficou limitado apenas a cAmera termografica.
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Numa primeira analise das imagens de infravermelho, dentro da regido de interesse
sobre o tumor de cada animal, foi construido um elemento de medida da temperatura na forma
de uma circunferéncia com diametro igual a 8 pixels. A Figura 5.13, abaixo, mostra as
termografias (ao final de 30 min de HM com NPM) dos animais de #7 até #8, onde este
elemento de medida é denotado por hottest region (HR) (indicado pelas setas brancas).
Através do software da camera termografica é possivel determinar a temperatura média
dentro dessa area de = 22 mm? (formada por 52 px), onde cada pixel tem dimens&o quadrada
igual a (0,65%0,65) mm? quando a objetiva da cAmera esta posicionada perpendicularmente a

50 cm de distancia do alvo.

4 (B)

Animal #7

(D)

Animal #10

Animal #9

oy
e
i‘ " ,

h -

Figura5.13  Imagens de infravermelho do ROl dos animais de #7 a #10 ap6s 30 min de aquecimento por HM com
NPM: as setas brancas indicam o elemento de medida da temperatura na regido mais aquecida da pele sobre o tumor (hottest
region), uma circunferéncia com diametro igual a 8pixels. Através do software da camera termografica é possivel determinar
a temperatura média dentro dessa &rea de = 21,2 mm?.
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Nas Figuras 5.14 de (A) a (D) sdo mostrados (para cada camundongo) os valores de
temperatura medidos dentro do tumor utilizando as fibras-6pticas (em trés pontos distintos ao
longo do seu eixo maior), comparando-os com a temperatura média (denotada nos graficos
por IR cam) medida por infravermelho dentro da area delimitada pelo elemento de medida HR
construido na regido de maior aquecimento da pele sobre o tumor subcutaneo, conforme

explicado no parégrafo anterior.

(A) (B)

65 T T T T T T 65 T T T T T T
o IR cam: regido mais aquecida sobre o tumor -Animal #7 o IR cam: regido mais aquecida sobre o tumor -Animal #8
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Figura5.14  Temperatura dos animais #7 (A), #8 (B), #9 (C) e #10 (D) (série de experimentos do grupo 4) durante
procedimento de HM (f = 300 kHz; B = 220 G) com NPM (MnFe,O — DMSA com 15 nm de didmetro, SLP in vitro igual a
126,2 WI/g): com a camera termografica (infrared camera — IR cam) foi monitorada a temperatura superficial (média) da
regido mais aquecida sobre o tumor de cada animal. Ja as fibras-Opticas introduzidas (5 mm sob a pele) em trés posicoes
distintas dentro do tumor (S180 s6lido e subcutaneo) fornecem a medida da temperatura intratumoral de, a0 menos, trés
pontos (distantes entre si da ordem de 5 mm) ao longo da dire¢do do eixo maior do tumor.
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O monitoramento do aquecimento intratumoral com trés fibras-Opticas evidencia a
entrega ndo homogénea de calor, uma vez que termometros colocados em diferentes pontos
dentro do tumor registram temperaturas muitissimo diferentes em funcdo do tempo de
aquecimento com as NPM e, excetuando o animal #10, todos os outros camundongos
registraram temperaturas intratumorais ablativas por mais de 20 min (em pelo menos um dos
trés pontos monitorados). Um resultado que chama atencdo para a eficiéncia das NPM de
MnFe,0,~DMSA (com 15 nm de didmetro e SLP in vitro igual a 126,2 W/g) na geracéo in
vivo de calor em baixa intensidade de campo magnético (B = 220 G e f = 300 kHz). Além
disso, nos graficos das Figuras 5.14 (A) até (D) é curioso notar que (a0 menos para estes
quatro animais) a temperatura média numa pequena porcéo da regido mais aquecida da pele
sobre o tumor (registro termografico) é aproximadamente igual a temperatura intratumoral em

pelo menos um dos pontos monitorados.

Devido a significativa diferenca de temperatura registrada pelas trés sondas dentro do
tumor, o célculo de CEM43 pontual intratumoral (utilizando a eq. 5.4) inevitavelmente leva a
resultados também muito diferentes para 0 mesmo tumor (vide Tabela 5.10), por exemplo,

para o animal #7 obtém-se:

i. Para a sonda #1, T = 33,7°C (média durante os 30 min de HM) e At; = 30 min,
resultando em CEM43;) = 0;

ii. Paraasonda#2, T,=52,8°C (média durante o tempo em que a temperatura manteve-
se > 43°C, até o instante t = 31min) e At, = 26,4 min (tempo em que a temperatura
manteve-se > 43°C, até o instante t = 31min), resultando em CEM43,) = 23534 min;

iii.  Para asonda #3, T3 =51°C (média durante o tempo em que a temperatura manteve-se
> 43°C, até o instante t = 31min) e Atz = 24,6 min (tempo em que a temperatura
manteve-se > 43°C, até o instante t = 31min), resultando em CEM433) = 6298 min.
Na sequéncia sdo apresentadas duas tabelas para os animais de #7 a #10.

Primeiramente, a Tabela 5.9 sumariza (em sua segunda parte) todos os dados experimentais
de monitoramento com a camera termografica da temperatura superficial da pele na regido do
tumor (valor médio dentro do elemento HR) e na regido do abdémen, cuja temperatura média
é aferida dentro de um grande elemento circular de medida construido com 30 px de diametro
(imagem ndo mostrada no texto). A temperatura do abdémen do camundongo é utilizada
como valor de referéncia da sua temperatura corporea em regides suficientemente distantes do
tumor e, portanto, inalteradas pelo aquecimento localizado produzido pelas NPM. Ainda

nessa mesma tabela, em sua ultima parte, vemos os valores da temperatura intratumoral (trés
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fibras-Opticas). J& a Tabela 5.10 contém os valores pontuais de dose térmica calculados
utilizando a eq. 5.4 (por animal) a partir do registro da temperatura intratumoral de cada sonda
(colunas CEM43(;), CEM43(;) e CEMA43(3)), sendo que a ultima coluna da Tabela 5.10 contém
os valores totais (XCEM43), ou seja, a soma dos trés valores de dose térmica calculados para

0 mesmo tumor (em 30 min de HM com as NPM de MnFe,O,—DMSA).
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Contudo, o monitoramento por infravermelho da temperatura da pele na regido do
tumor subcutaneo, somente dentro da area delimitada pelo elemento HR (e que contém apenas
52 px), ignora todo o gradiente de temperatura superficial anteriormente visto nas
termografias das Figuras 5.13 de (A) a (D) (construidas com mais de 1200 px). E, portanto,
necessario que um critério seja estabelecido para a determinacdo de qual regido (ou qual
conjunto de pixels) na imagem termografica contém a informacdo mais fortemente

correlacionada com o real aquecimento intratumoral.

Nesse sentido, agora iremos aplicar a metodologia estabelecida anteriormente na se¢éo
5.4, criando nas imagens de infravermelho dos animais do grupo 4 um elemento de medida da
temperatura (ROltymor) Na forma de uma matriz retangular com dimensdo de 30x40 px
(resultando em 1200 termbémetros na superficie da pele na regido do tumor), de maneira a
encerrar dentro de seu perimetro todo o perfil de temperatura identificado na termografia da

superficie da pele do camundongo na regido do tumor subcutaneo aquecido pelas NPM.

Na Figura 5.15 abaixo, por exemplo, sdo mostradas: na imagem (A) uma termografia
de corpo inteiro do animal #9 no instante t = 31 min de sua sessdo de HM com NPM; na
imagem (B) o elemento de medida designado como ROlyymer, que corresponde a uma
superficie plana real com dimensdo aproximadamente igual a (19,5 mm x 26,0 mm) = 507
mm?, ou seja, uma densidade da ordem de ~ 2,4 sondas/mm? sobre a pele do camundongo na
regido do tumor; por fim na imagem (C) a correspondente matriz de aquisicdo. E importante
notar, também, nas Figuras 5.15 (B) e (C) a “sombra” na imagem de infravermelho (posi¢des
(1), (2) e (3) indicadas pelas setas brancas) dos trés termdmetros de fibra-6ptica introduzidos

no tumor do animal #9.
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Figura5.15 (A) Imagem termografica do animal #9 no instante t = 31 min de sua sessdo de HM com as NPM (MnFe204
— DMSA com 15 nm de diametro, SLP in vitro igual a 126,2 W/g) sob a a¢do de um campo magnético alternado com
intensidade igual a 220G. (B) Imagem termografica ampliada na regido de interesse sobre o tumor subcutaneo aquecido
(ROltymor)- (C) Matriz de 30x40 pixels no ROl cada pixel é utilizado como um termdmetro na pele do animal #4. Com
os dados dessa matriz (com 1200 “termometros’) ¢ possivel: (i) determinar os percentis da temperatura superficial (T1q, Tsg €
Tqo) € temperatura média; (ii) a criagdo de um mapa bidimensional de CEM43 (calculado na superficie) a cada intervalo de
tempo At = 1 min, entdo, o somatorio (por pixel) ao final de todo o histérico de exposi¢do térmica do animal #9 (30 mapas)
resulta na distribuicdo total de valores de dose térmica superficial (por pixel), calculados ao final de sua sessdo de HM com
NPM.

Nesse contexto, dentro do ROIltymer de cada animal foram obtidos os percentis da
temperatura superficial T1o(t), Tso(t), Too(t) € temperatura média Teq(t) para cada minuto do
tempo de hipertermia (ou seja At = 1, 2, ..., 30 min). A Figura 5.16 (abaixo) é uma
comparacgdo entre esses resultados do monitoramento por infravermelho dentro do ROlrymor

com as medidas intratumorais feitas com os trés termémetros de fibra-Optica.
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Figura5.16  Grupo experimental 4: dados do mapeamento termogréafico bidimensional na regido do tumor subcutaneo

(percentis Tig(t), Tso(t), Too(t) € temperatura média Teq(t)) comparados com a temperatura intratumoral em trés pontos
distintos (para cada animal). O ROl €scolhido (em cada animal) corresponde a uma matriz de 30x40 pixels, ou seja,
1200 termdmetros sobre a pele na regido do tumor aquecido por HM com as NPM (MnFe204 — DMSA com 15 nm de
diametro, SLP in vitro igual a 126,2 W/g) sob a acdo de um campo magnético alternado com intensidade igual a 220G.

E no que diz respeito ao percentil To(t) da temperatura da pele na regido do tumor
subcutaneo, € interessante notar que o seu valor em fungdo do tempo é sempre muito proximo
(a0 menos para estes quatros animais) do valor da média aritmética de suas temperaturas
intratumorais (Tsonqq), cONforme os graficos da Figura 5.17 abaixo. Tal que, a partir de 5 min

de HM com NPM, a diferenca percentual relativa entre Tio(t) € Teonaq (OU Seja, A% =

T10 _Tsonda

%100 ) para cada camundongo foi de: 3,8% para o animal #7, 5,1% para o animal

sonda

#8, 1,3% para os animais #9 e #10.



182

55| 1 ; ] 551 ES— ]
22 AA4 A :Vi AT
~50F { ~50 -
O @)
< <
© 451 4 @© 45 ’ s ]
Z E 2 i i
o s h
L 401 S 40[ ]
(b L
35| e o3l s
= Média intratumoral (3 sensores) . Medle_l intratumoral (3 sensores)
—v—T,,, (infravermelho da pele) —v—T,, (infravermelho da pele)
30+ 30 F ]
25 1 1 1 1 1 1 1 1 25 1 1 1 1 1 1 1 1
0 5 10 15 20 25 30 35 0 5 10 15 20 25 30 35
t (min) t (min)
60 T T T T T T T 60 T T T T T
55 | 55
~ 50 50
O O
< e
© 45F © 451
2 2
g g - ST
L 40 S 40t 1
€ S
< v , L T
[ = 351
= Meédia intratumoral (3 sensores) = Média intratumoral (3 sensores)
—v—T,, (infravermelho da pele) —v—T,, (infravermelho da pele)
30 30
25 25 L

0 5 10 15 20 25 30 35 0 5 10 15 20 25 30 35
t (min) t (min)

Figura5.17  Grupo experimental 4: comparacdo entre o percentil Tyo(t) da temperatura da pele na regido do tumor
subcutaneo (pontos ¥) com a média da temperatura intratumoral em trés pontos distintos (para cada animal) (pontos &).

A dose térmica total (somatério em 30 min) calculada com base na temperatura
excedida por apenas 10% de todas as medicGes realizadas na superficie (T1o) a cada minuto
utilizando os 1200 pixels foi: ZCEM43+110 = 2898 min para 0 animal #7 (At =26 min e Ty =
49,8 °C); XCEM43119 = 40 min para 0 animal #8 (At = 20 min e Tyeg = 44,0 °C); ZCEM43+11
= 864 min para 0 animal #9 (At = 27 min e Ty = 48,0 °C) e XCEM43119 = 0 min para o
animal #10 (para esse camundongo tanto Ty,,q, (intratumoral), quanto o valor de Tig(t)

(sobre a pele) ficaram sempre abaixo de 43°C).

Portanto, € razoavel concluir a partir desses Ultimos resultados experimentais que,

assim como ocorre tridimensionalmente dentro do tumor, na superficie da pele ha uma
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variacdo considerdvel tanto na temperatura detectada, como no valor calculado
(bidimensionalmente) da dose térmica entregue. E, muito provavelmente, o percentil de
temperaturas superficiais (e dose térmica) mais elevadas, ou seja, 0 Tio associado a
temperatura excedida por apenas 10% das medicGes realizadas dentro do ROlrymor (SObre a
pele na regido do tumor subcuténeo) contém a informagdo quantitativa mais fortemente

correlacionada ao que, de fato, ocorre dentro do tumor durante a HM com NPM.

Em nosso levantamento bibliografico, os limiares de dose térmica in vivo (que
identificamos na literatura) ja correlacionados a remissao tumoral parcial (RP) ou completa
(RC) de tumores solidos, tanto em humanos quanto em modelos tumorais murinos, resultam
todos de terapias combinadas (RT+HT ou QT+HT). Mais especificamente, Crile, G. (1962)
em um estudo com tumores sélidos e subcutaneos de S180 (~ 500 mm?), reportou que 27
camundongos foram tratados por RT (dose administrada igual a 17 Gy) combinada com HT
(banho térmico a 44 °C por um tempo de 30—45 min). Os animais foram seguidos por 21-28
dias ap6s a HT, onde 23 camundongos apresentaram RC e, em mais da metade destes, a dose
térmica entregue foi um CEM43 = 66 min [79], [80]. E como ja mencionado anteriormente
na introducdo do capitulo (se¢éo 5.1), foi a partir de resultados obtidos num estudo clinico de
fase 11 — onde 44 pacientes com sarcomas de partes moles (volume tumoral de 500-800 mm?)
foram tratados combinando sess6es de 60 min de HT (de 1 a 2 vezes por semana) realizadas
de 30-60 min ap6s cada paciente ser tratado por RT (dose igual a 50 Gy) [27] — que Oleson et
al. sugeriram os seguintes critérios: para satisfazer uma exigéncia mais rigorosa por, pelo
menos, 95% de certeza de observacdo de RC de tumores sélidos em humanos se tratados por
RT + HT (e.g. num ensaio clinico de fase Il1), entdo, esse percentual de sucesso no tratamento
é possivel de ser conseguido com no minimo Tgy = 42,5 °C e Tso = 44,6 °C de temperatura
intratumoral (mantidos por durante 60 min), para um namero médio de 7 sessbes de
aquecimento. O que resulta num limiar de CEM43+1g ~ 220 min e CEM43+50 ~ 1300 min,

para observacdo de RC em tumores sélidos em humanos [27], [28], [31].

Assim, se nossa interpretacdo dos resultados experimentais obtidos com os animais do
grupo 4 puder ser generalizada para todos os tumores sélidos e subcutaneos até agora
estudados nesse capitulo 5 (animais de #1 a #6), entdo, o percentil T1, da temperatura
superficial também podera ser utilizado como estimativa do aquecimento intratumoral desses
outros camundongos (e.g. estimando sua temperatura interna média). Além disso, é possivel
utilizar a informagdo conseguida com essa abordagem para compararmos nossos resultados

experimentais de RP e RC (vide secdo 5.3) com o limiar de danos térmicos irreversiveis
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(CEM43+50 ~ 1300 min) para tumores sélidos na faixa de tamanho em que temos trabalhado

(~ 100—1000 mm°) [27], [28], [31].

Nesse contexto, e.g. para o animal #4 que apresentou o melhor resultado de RP (cujo

volume tumoral era igual a 252 mm?® antes da hipertermia), durante o seu 12 tratamento o valor
médio do percentil Tyo(t), avaliado dentro de um ROlrymor (cOm 25 x 25 px) na regido da pele
sobre o tumor subcutaneo (vide Figura 5.18 (C) abaixo) foi igual a (45,5 + 0,6) °C, com
mediana 45,6 °C (no intervalo 43,4-46,1 °C), mantido por um tempo de 26 min. Os
respectivos valores para o seu 2° tratamento foram (47,6 4+ 1,3) °C, com mediana 48,1 °C (no

intervalo 43,3—48,5 °C), também mantido por um tempo de 26 min (vide os graficos da
Figura 5.18 (D) abaixo). Entdo, considerando as duas hipertermias desse camundongo, a

média do valor do percentil 10% da temperatura de aquecimento superficial é igual a T, =
(46,6 + 1,5) °C (média + desvio padrdo) e, de acordo com nossa hipotese, a temperatura
intratumoral média durante os dois tratamentos do animal #4 pode ser estimada em T, 1rq =

(Tio £ 5%), ou seja, Tiperq = (46,6 £ 2,7) °C (onde o erro desse valor foi calculado

aplicando soma quadratica das incertezas 8Tinerq = 4/(1,5)% + (2,3)2 = 2,7). Ja o valor de
dose térmica calculada (bidimensionalmente) por infravermelho na superficie da pele sobre o
tumor foi ZCEM43119 = 981 min, ao final de 60 min de HM com NPM. Essa estimativa do
valor experimental in vivo esta ~ 24,5 % abaixo do limiar de dano térmico irreversivel (1300
min) o que, muito provavelmente, resultou na recidiva do tumor a partir do 56° dia ap6s HM
(com volume igual a 43 mm?®), isto supondo que o valor calculado na superficie de
YCEM43119 = ZCEM431s50 dentro do tumor.
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Figura5.18 O ROlyymer escolhido nos dois animais (em (A) para o animal #1 e em (C) para o animal #4) corresponde a
uma matriz de 25x25 pixels, ou seja, 625 termdmetros sobre a pele na regido do tumor aquecido por HM com as NPM. (B)
percentil Ty(t) da temperatura dentro do ROlyyme, do animal #1 em funcéo do tempo de hipertermia (medida apenas da 12
sessdo, Unica em que 6 = 0°). (D) percentil Tyo(t) da temperatura dentro do ROl do animal #4 em fungdo do tempo de
hipertermia (para as suas duas sessdes de aquecimento).

Essa hipdtese sobre o percentil T1o também pode ajudar a compreender melhor a
resposta bioldgica do animal #1, o Unico em que ocorreu RC. Utilizando novamente a
metodologia de mapeamento bidimensional da dose térmica superficial, apenas para os dados
de monitoramento por infravermelho de sua 12 sessdao de HM com NPM (a Gnica em que 6 =
0°), obtém-se o valor XCEM43+35 = 220 min (somatorio em 30 min de aquecimento a partir
da temperatura monitorada na superficie da pele sobre o tumor do camundongo), e cujo valor
médio do percentil Tyo(t) dentro do ROlymor foi igual a (45,9 + 0,8) °C, com mediana 46,2 °C

(no intervalo 43,6—46,9 °C), mantido por um tempo de 25 min (vide Figuras 5.18 (A) e (B)
acima). E, tal qual fizemos para o animal #4, podemos estimar a temperatura média
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intratumoral do animal #1 (apenas durante seu primeiro tratamento) por Tperq = (T1o + 5%),

ou seja, igual a Ti,q = (45,9 &+ 2,4) °C (onde o erro desse valor foi calculado aplicando

soma quadrética das incertezas 8 Tjnrq = +/(0,8)2 + (2,3)2 = 2,4).

Ocorre que da 22 até a 5% sessdo de HM, o angulo 6 formado entre a direcdo da
objetiva da cdmera termogréfica e a direcdo normal a superficie da pele deste camundongo na
regido do seu tumor, foi aumentado até o valor de 6 = 60° comprometendo significativamente
sua medida termogréafica (erro ~ 7°C no valor da temperatura aparente da superficie) (vide

secdo Tabela 4.1, no capitulo 4). Poderiamos, entdo, supor que o valor de XCEM43+119 = 220
min houvesse se repetido nas quatro sessdes seguintes de HM levando ao valor total de 5 x

YCEM437110 = 1100 min. Um ndmero préximo, mas ainda abaixo do valor de 1300 min

(adotado como limiar de dano térmico bioldgico irreversivel).

Todavia, 0 monitoramento do valor correto da temperatura com o termometro de fibra-
Optica (em apenas um ponto) na regido mais aquecida da pele sobre o tumor, nos permitiu
concluir para esse animal #1 que, experimentalmente, a dose térmica (calculada nesse ponto
da superficie) por sessdo variou desde a 12 até a 52 hipertermia conforme verificado na Figura
5.4 (na pagina 154).

Entdo, caso o registro termografico do aquecimento da pele do camundongo #1
houvesse ocorrido sempre com 6 = 0° (durante os 150 min de aquecimento do tumor
subcutaneo), certamente a determinacdo (bidimensional) da temperatura excedida por apenas
10% de todos os pixels da imagem de infravermelho (na regido do seu tumor), definiria um
conjunto de pixels cujo valor da temperatura (em funcdo do tempo de hipertermia) também
incluiria o ponto monitorado pela fibra-6ptica. O valor de CEM43 pontual na 12 sessao foi de
1684 min, que se multiplicado por cinco tratamentos forneceria uma dose térmica total de
8420 min. Acontece que, a dose total calculada pontualmente fornece um valor acumulado de
9745 min, ou seja, 15,7 % maior do que a estimativa anterior de cinco vezes o valor do
primeiro tratamento. Seguindo esse mesmo raciocinio, uma estimativa mais adequada do
valor de XCEM431yy (avaliado bidimensionalmente por infravermelho na superficie)
resultaria igual a 1273 min. Um valor estimado (in vivo) muito proximo, apenas 2,1% abaixo

do limiar de 1300 min que, segundo a literatura, € necessario para a obtencdo de RC em

tumores s6lidos na faixa de tamanho entre ~ 100—1000 mm?® [27], [28], [31].
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E muito importante lembrar ao leitor que (de acordo com a literatura), a exigéncia de
que um determinado limiar de CEM43+so (ou da mediana Tsp) seja excedido dentro do tumor
é uma condicdo necessaria, mas nao suficiente, para que este manifeste boa resposta bioldgica
ao tratamento de hipertermia. Sendo uma exigéncia adicional para observacdo de remissao
tumoral in vivo que CEM431gy (ou 0 percentil Tg) intratumoral também alcance um
determinado valor de dano térmico irreversivel para as celulas neoplésicas [27], [31], [207].
Assim, nos experimentos realizados com os animais de #7 a #10 ainda é razoavel afirmar que
a mediana Tsy (dentro do tumor) pode ser aproximada pela média aritmética de suas
temperaturas intratumorais, porém nada afirmamos sobre o valor de Tgo intratumoral para
estes camundongos, uma vez que o seu calculo com apenas trés medidas seria bastante
impreciso. E da forma como os experimentos dos grupos 1, 2 e 3 foram realizados, utilizando
apenas os dados de monitoramento por infravermelho da temperatura (na regido mais
aquecida da pele sobre o tumor) também nenhuma inferéncia poderia ser feita sobre o valor

intratumoral de CEM43+g (0u 0 percentil Tgp) para os animais de #1 a #6.

Contudo, a correlacdo experimental por nds observada, de que o valor de Tio(t) da
temperatura detectada in vivo na superficie da pele sobre tumores subcutaneos (aquecidos por
HM com NPM) pode informar com uma pequena margem de erro o valor da temperatura
média intratumoral. Este é um resultado muito promissor e que precisa ser testado em mais do
que apenas uma dezena de animais, e numa configuracdo experimental em que o
monitoramento da temperatura intratumoral seja com pelo menos 3—5 sondas, uma vez que 0
proprio tamanho dos tumores de S180 (~ 10—20 mm de didmetro) ¢ um fator limitante para

introducao de mais fibras-dpticas.

Toda essa abordagem apresentada nas sec¢Oes 5.4 e 5.5 constitui uma metodologia
experimental quantitativa e minimamente invasiva (uma vez que o valor de referéncia da
temperatura tumoral ainda é conseguido utilizando termometros de fibra-6ptica), do
monitoramento in vivo, e em tempo real, da eficiéncia de aquecimento intratumoral durante a
de hipertermia de tumores superficiais. Onde os padrdes visuais de uma imagem termogréafica
codificada em escala de cores, ndo séo interpretados apenas a olho nu. Estamos sugerindo
uma quantificacdo estatisitica da evolucdo da temperatura (ou das diferengas de temperatura
entre diferentes regides) na superficie da pele em funcdo do tempo de aquecimento do tumor
subcutaneo, e provando experimentalmente sua correspondéncia com o0 aguecimento

intratumoral.
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6 Conclusdes e perspectivas

No que tange a intensidade e frequéncia de campo magnetico alternado utilizado em
todos os experimentos in vivo, os valores do produto (intensidade x frequéncia) tanto na
primeira quanto na segunda configuracdo experimental, respectivamente, iguais a 4,42 x 10°
A/m.s e 5,27x10° A/m.s, ambos satisfazem o critério de Atkinson que estabelece um limiar
de seguranca (com valor igual a 5,37 x 10° A/m.s) para evitar o aquecimento intenso de forma
ndo especifica dos tecidos (esse limiar foi determinado para a nossa configuracdo
experimental considerando a condutividade da pele dos camundongos ¢ = 1,944 x 10> S/m
para a frequéncia de 301 kHz de excitagdo do campo externo aplicado) [58], [107], [108],
[159]. Esses valores indicam que essa montagem experimental minimiza o depdsito de calor
por eddy currents. Fato que foi confirmado pela termometria por infravermelho do corpo dos

animais (em tempo real aos procedimentos de hipertermia) indicando apenas pequenas
variacOes de temperatura na pele dos camundongos: igual a (2,3 + 1,3)°C na regido do

abdémen e, na regido da virilha, onde a intensidade de campo magnético é maior devido ao
seu posicionamento mais proximo a bobina indutora, o aumento médio na temperatura da pele
(apenas por eddy currents) foi igual a (1,6 + 0,3)°C nos animais saudaveis e (2,4 + 0,8)°C
nos animais com S180 sélido e subcutaneo (sem injecdo de FM). As configuracGes de campo
e frequéncia adotadas em nossos experimentos sdo, portanto, adequada para a realizacdo de
estudos pré-clinicos sem oferecer prejuizos a satude dos animais utilizados. Além disso, foi
possivel concluir que a utilizacdo de uma camera termografica permite quantificar (em tempo
real), a0 menos para tumores subcuténeos, a variacdo de temperatura na superficie da pele
provocada pelo calor gerado com as nanoparticulas magnéticas (NPM) e, principalmente,

distingui-la do aquecimento ocorrido por eddy-currents.

Tanto as NPM de MnFe,O,—Citrato (D = (12 £ 3) nm, M, =52,2 emu/g e SLP in
vitro no valor de 27,3 W/g, para um campo de 10 kA/m e frequéncia de 300 kHz), quanto as
de MnFe,O4—DMSA (D = (15 %= 3) nm, M, = 56,2 emu/g e SLP in vitro no valor de 126,2
W/g, para um campo de 17,5 KA/m e frequéncia de 301 kHz), mesmo na condi¢do de campo
magnético alternado ndo uniforme e de baixa intensidade demonstraram boa eficiéncia
magnetotérmica durante os experimentos de HM in vivo. Note que as diferencas no SLP
podem ser entendidas como decorrentes do maior didmetro da NPM recoberta com DMSA.
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Em particular, no caso das nanoparticulas de MnFe,O,—~DMSA foi possivel acessar e manter
(por mais de 20 min) temperaturas na superficie da pele, sobre o tumor subcutaneo, da ordem
44-53 °C em todos animais. E naqueles que também tiveram sua temperatura intratumoral
monitorada (por trés sondas em pontos distintos) o valor médio foi da ordem de 42-56 °C
(por um tempo médio de 25 min), esse regime de aquecimento esta dentro da faixa terapéutica
de hipertermia para o tratamento oncoldgico [28], [41], [197], [203].

A poténcia térmica dissipada por perda histerética (Qj;s.) estéa relacionada com o valor
do SLP por Quie = SLP X ¢ , onde ¢ é a concentragdo em massa de centros de calor
calculada como a massa de NPM injetadas (de 2,0—2,3 mg em nossos experimentos) dividida
pelo volume ocupado pelas NPM dentro do tumor. Em nossos calculos tedricos utilizamos
uma solucdo analitica (valida no regime estacionario) da equacdo de biocalor de Pennes para
estimar teoricamente a temperatura na superficie da pele na regido tumoral, supondo que a
taxa de perfusdo sanguinea dentro do tumor subcutaneo é nula (w;, = 0) e, também, que as
NPM (centros de calor) comportam-se como uma fonte pontual intratumoral de calor com
poténcia constante no tempo [210]. Nesse modelo matematico a correspondéncia do valor
tedrico de temperatura superficial com os dados experimentais medidos bidimensionalmente
por infravermelho, em funcdo da posi¢cdo sobre a pele na regido do tumor, também permite
estimar teoricamente o valor de SLP in vivo. Os célculos utilizando dados experimentais do
imagiamento termografico de seis animais, na configuracdo experimental em que a camera de
infravermelho é posicionada perpendicularmente a pele dos camundongos (em 6 = 0°),

campo de 17,5 kA/m e frequéncia de 301 kHz (vide secdo 5.3), resultaram em um valor médio
(in vivo) de SLP igual a (115 + 24) W/g, com mediana de 121 W/g (no intervalo 80—145

W/g), para o caso das NPM de MnFe,O,—DMSA. Este valor estd em excelente concordancia

com o determinado experimentalmente (in vitro) igual a 126,2 W/g.

Estes valores tedricos de SLPi, vivo ainda foram utilizados noutra aproximacao [171],
onde consideramos que o0 espaco ocupado pelas NPM dentro dos tumores corresponderia a um
volume esferico com densidade uniforme de material magnético nanoparticulado, e dessa
forma estimamos para todos os camundongos (e em cada sessao de HM com NPM) o
aumento da temperatura num ponto aproximadamente central dentro de seus tumores (a

profundidade de 5 mm sob a pele). Tal que, a média desses valores para 0S mesmos Seis
animais mencionados anteriormente foi igual a AT, = (15,3 £ 3,2) °C, com mediana de 16

°C (no intervalo 10,6—19,2 °C) (vide se¢do 5.3). Entretanto, para estes camundongos nao
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foram realizadas medidas de temperatura intratumoral durante seus tratamentos e, portanto,

ndo é possivel avaliar a acuracia (ou ndo) dessa estimativa.

Agora, no que diz respeito & modalidade de termometria por infravermelho adotada
para 0 monitoramento dos experimentos de hipertermia in vivo estudados nessa tese. A
variacdo no valor (aparente) da emissividade direcional e espectral de uma superficie curva
influencia fortemente na determinacdo correta de sua temperatura, quando medida
termograficamente por infravermelho. Como a superficie da pele dos animais sobre o seu
tumor sélido e subcutdneo é convexa, em nossos resultados experimentais demonstramos que
a utilizacdo de uma camera termografica para a detec¢do correta do aquecimento superficial
com um erro ~ 0,5 °C, deve ser feita com a objetiva da cdmera formando um angulo 8 = 0°
com a dire¢do normal a pele do animal na regido de interesse sobre o tumor (vide capitulo 4).
Indicando, ainda, como o valor da temperatura superficial aparente T;z(6) medido com a
camera de infravermelho subestima o valor da temperatura real T, da pele dos camundongos,
com um erro que aumenta para angulos maiores: da ordem de 1,0 °C (para 8 = 15°), 2,0 °C
(para 8 = 30°), 5,5 °C (para & = 45°) e mais do que 7,0 °C (para 6 = 60°).

Um novo modelo tedrico acerca do erro na determinacdo da temperatura superficial
medida pela técnica de termografia por infravermelho (com uma camera termogréafica) foi
desenvolvido. Na equacdo proposta o célculo do erro esté relacionado com o desvio no valor
da emissividade, que € dependente do angulo 6 de emissdo da radiacdo térmica a partir da
pele dos animais, e também com os valores de temperatura superficial real (T,) e do ambiente
(T,) (numa relacdo funcional mais complexa do que a encontrada no modelo de Clark [183]).
Diferentemente da equacéo de Clark, que estima teoricamente o erro experimental AT(6) =
T, — T)g assumindo a lei de Stefan-Boltzmann, o presente trabalho utiliza diretamente a
distribuicdo espectral de Planck, fazendo uma aproximacgdo na faixa do infravermelho de
maneira consistente com a deteccdo de radiagdo pela camera termografica (em nossos
experimentos na faixa do infravermelho longo de 7,5-13,0 um). Também ao contrario do
modelo citado anteriormente, a nova expressdo obtida é valida em qualquer faixa de diferenca
entre as temperaturas da superficie imagiada e do ambiente, inclusive indicando claramente a
faixa de validade do modelo de Clark. As medidas experimentais do erro da temperatura
superficial aparente, medido por infravermelho em funcdo de 6, estdo em excelente

concordancia com o novo modelo proposto (vide capitulo 4).
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Os resultados pre-clinicos de tratamento discutidos na se¢do 5.3 mostraram,
primeiramente, um caso de remissdo tumoral completa (RC) obtida com o animal #1 (cujo
volume tumoral antes do tratamento era = 751 mm®), depois de ele ter sido submetido a 150
min de HM com as NPM de MnFe,O,—DMSA (divididos em cinco tratamentos de 30 min
cada), em que o valor médio da temperatura monitorada com o termémetro de fibra-dptica,
num ponto da regido mais aquecida da pele sobre o tumor subcutdneo desse animal (por
sessdo) variou de 48,4-50,0 °C e manteve-se nessa faixa por um tempo médio igual a 28,2
min (em cada sessdo). Esse camundongo foi seguido por mais de 180 dias e a erradicacdo do
tumor subcutaneo de S180 foi confirmada molecularmente, por meio de sua tomografia por
fluorescéncia (realizada no 41° dia apds o tratamento) utilizando um marcador alvo especifico
(fluorescente em 750 nm) que permite a visualizagdo e quantificagdo in vivo da integrina a,bs
nas células neoplasicas bem como na neovasculatura, para monitorar o crescimento tumoral, a

angiogénese tumoral e a eficacia do tratamento.

O célculo do valor de CEM43 avaliado na superficie da pele desse camundongo que
apresentou RC, utilizando os dados de monitoramento da temperatura com apenas um
termémetro de fibra-Optica (colocado num ponto da regido mais aquecida da pele sobre o
tumor subcutaneo), indicou: i) um maior valor de dose térmica quanto maior o tempo de
hipertermia do animal; ii) curiosamente, a realizacdo de sucessivas hipertermias indicou uma
variacdo no valor calculado de CEM43 (pontual) a cada novo tratamento, isto sugere uma
redistribuicdo espacial das NPM dentro de seu tumor apds (ou durante) cada sessdo de
aquecimento; iii) o valor total calculado pontualmente de CEM43 = 9745 min (ao final de 150
min de HM com NPM) é da ordem de valores tipicamente obtidos em tratamentos ablativos
(~ 10*-10% min). Contudo, ha na literatura severas criticas questionando a validade do
calculo do CEM43 no regime de temperaturas ablativas argumentando, principalmente, que 0s
limiares de danos térmicos ja publicados muitas vezes ndo estdo corretos devido as limitagdes
no monitoramento da temperatura. Quase sempre restrito a poucos sensores (de 1 a 4)
inseridos no tumor, subestimando assim o verdadeiro aquecimento intratumoral

tridimensional [211].

Experimentalmente, quatro outros animais tiveram sua temperatura intratumoral
monitorada por trés termémetros de fibra-Optica durante o procedimento terapéutico de HM
com NPM (vide secdo 5.5). Os seus dados indicam uma entrega de calor ndo homogénea
dentro do tumor. Além disso, utilizando os dados do mapeamento bidimensional por

infravermelho em tempo real durante a HM com NPM destes camundongos, foi proposta uma
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nova metodologia para o célculo da dose térmica (CEM43), ainda avaliada na superficie, mas
agora considerando cada pixel da imagem termografica como um termémetro na regido do
tumor. Dessa forma foi demonstrado, para esses quatro animais, que o valor de temperatura
excedido por apenas 10% de todas as medicdes realizadas (na superficie por infravermelho),
ou seja, o percentil T;,(t) na regido mais aquecida da pele sobre o tumor é capaz de estimar
de maneira ndo invasiva (com um erro de ~ 5 %) a média da temperatura intratumoral em

funcéo do tempo de hipertermia.

Aplicando a abordagem de mapeamento bidimensional dos valores superficiais de
CEM43 e o monitoramento de T,,(t) para o animal #1 (0 Unico que apresentou RC), foi
possivel estimar, avaliando apenas sua primeira sessdo de HM com NPM (a Unica em que
6 = 0°), uma temperatura intratumoral média igual a T, = (45,9 * 2,4) °C, mantida por
um tempo de 25 min e um CEM43+15 = 220 min (apenas para 0 primeiro tratamento).
Assumindo que esse valor se repetisse nas outras quatro sessées de hipertermia a que esse
camundongo foi submetido, entdo, estima-se uma mediana da dose térmica intratumoral total
de 1100 min. Entretanto, experimentalmente, a dose térmica por sessdo variou conforme
verificado na medida pontual com o termdmetro de fibra-Optica colocado na regido mais
aquecida da pele sobre o tumor (vide Figura 5.4). Caso o registro termografico do
aquecimento da pele do camundongo #1 houvesse ocorrido sempre com 6 = 0° (durante 0s
150 min de aquecimento do tumor subcutaneo), certamente a determinacdo (bidimensional)
da temperatura excedida por apenas 10% de todos os pixels da imagem de infravermelho (ha
regido do seu tumor), definiria um conjunto de pixels cujo valor da temperatura (em funcéo
do tempo de hipertermia) também incluiria 0 ponto monitorado pela fibra-Optica. O valor de
CEMA43 pontual na 12 sessdo foi de 1684 min, que se multiplicado por cinco tratamentos
forneceria uma dose térmica total de 8420 min. Acontece que, a dose total calculada
pontualmente fornece um valor acumulado de 9745 min, ou seja, 15,7 % maior do que a
estimativa anterior de cinco vezes o valor do primeiro tratamento. Seguindo esse mesmo
raciocinio, uma estimativa mais adequada do valor de CEM43+1s5, (avaliado na superficie)
resultaria igual a 1273 min. Um resultado muito préximo do limiar de 1300 min que, segundo
a literatura, € necessario para a obtencdo de RC em tumores solidos na faixa de tamanho entre
~ 100-1000 mm® [27], [28], [31].

A correlacdo experimental, por nds observada, de que o valor de Tyo(t) da temperatura
detectada in vivo na superficie da pele sobre tumores subcutaneos (aquecidos por HM com
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NPM) pode informar com uma pequena margem de erro o valor da temperatura média
intratumoral, é um resultado importante e que precisa ser rigorosamente testado em mais do
que apenas uma dezena de animais e, também, em outros modelos tumorais. A perspectiva é
que essa abordagem experimental de termometria bidimensional por infravermelho, discutida
e sugerida nos resultados dessa tese, tem um potencial impacto clinico (em termos de
precisdo, facilidade de utilizacdo, custo e beneficio), no tratamento por hipertermia (tanto

magnética quanto fototérmica) de tumores superficiais.

Ficou claro, também, que precisamos desenvolver ou utilizar técnicas experimentais
(e.g. IRM e TC) capazes de determinar tridimensionalmente a distribuicdo espacial das NPM
(centros de calor) na regido intratumoral. A partir dessa informacao, somada a uma adequada
representacdo espacial tanto do tumor como do corpo do animal, espera-se ser possivel
resolver numericamente a equacao de biocalor e determinar a distribuicdo de temperatura na
superficie da pele sobre o tumor. Neste caso, 0 monitoramento bidimensional por termografia
de infravermelho combinada com a simulacdo computacional poderia indicar de maneira ndo
invasiva a entrega de calor intratumoral tridimensional. A prova de tal conceito devera ser
feita comparando o volume calculado de dose térmica (VDT) com o volume de tecido ndo
perfundido por corrente sanguinea (VNP), ou seja, a regido necrosada ap6s o tratamento por

nanoterapia térmica.
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APENDICE A — Modelos matematicos de dose térmica: formulagdes fisico-

guimicas do tipo lei de Arrhenius e equacdes multiparamétricas.

Esse apéndice objetiva discutir em maior profundidade a formulacdo matematica de
Sapareto e Dewey para o calculo do valor de CEM43 (eq. 1.2.2, na pagina 32),
primeiramente, mostrando que o coeficiente R.gy possui um dependéncia explicita com a
temperatura de hipertermia, o que pode ser obtido utilizando o formalismo matematico da
cinética de reacdes quimicas proposta por Arrhenius [212]. Além disso, serdo apresentadas
outras abordagens matematicas também capazes de converter o historico de exposicao térmica
de um sistema em um (ou mais) parametro(s) diretamente correlacionado(s) aos danos
bioldgicos decorrentes do deposito de calor nas células/tecidos [75].

Os valores de R.gy obtidos experimentalmente in vitro para a linhagem celular de
CHO (Rcgm = 0,5se T > 43°C, ou Rogy = 0,25 se T < 43°C) foram calculados através do
modelo de CEMA43, primeiramente, utilizando a eq. 1.2.1(na pagina 31) para determinar 0s
valores dos coeficientes angulares das retas tangentes a cada curva de sobrevivéncia na Figura
1.4 (A) (na pagina 31) gerando, assim, os dados do grafico da Figura 1.4 (B) (na pagina 31)
no qual é identificado o valor de 43°C como temperatura de breakpoint e, por exemplo,
obtém-se os valores D,(43°C) = 11,1 min = 666 s e D,(46,35°C) = 1 min = 60 s. Agora,
utilizando o calculo de CEM43 na forma da eq. A.1 (mesma eq. 1.2.2, na pagina 32), entdo,

podemos escrever [82]:

N
CEMA43 = Z At;R gy 37T (A1)
i=1
n [D0(43°C)
CEMA43 o AL ] (A2
Dy(43°C) = CEM43 & = Regy ™ o In(R = L '
ol ) At, CEM n(Rcem) (43 —T))
Tal que:
11,1
()

In(Regy) = 0,7185 < Rpgy = 0,487

(43 — 46,35)
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Assim é obtido o valor Rqgy = 0,487 ~ 0,5 para temperaturas > 43°C. Procedendo
analogamente para temperaturas < 43°C, por exemplo, para D,(41,5°C) = 204,1 min = 12.246
s, calcula-se Rggy = 0,144. Onde para esse tipo de linhagem tumoral murina (CHO) o

intervalo de valores para R gy, (para T<43°C) é de 0,125-0,25.

A eq. Al é empirica, mas tem sua fundamentacdo matematica na lei de Svanté
Arrhenius (de 1889) sobre a dependéncia com a temperatura da velocidade de reacgdes
quimicas, a qual estabelece que a razdo entre as velocidades de uma mesma reacdo quimica

em duas temperaturas diferentes (k(T,)/k(T;)) é dada pela equagdo A.3 [212, p. 49]:

k(T,) % LTZ, _TTl)
= 241 A.3
PO (A3)

Er
k(T) = Aez

O conceito de barreira de energia de ativacdo (E,) e transicdo de estados foi
introduzido mais tarde (final do séc. XX) por Henry Eyring, tal que a lei de Arrhenius é

reescrita como a equagdo de Eyring-Polyani (eq. A.4):

R

k() = el 7F) = (RT ) o(T+1)o ()

X (RT)e@s*)e(%a) _2F  (ag

Nhp

Onde a energia livre de Gibbs de formacdo € igual a AG* = (AH* —TAS*); T é a
temperatura na escala Kelvin; AH* é a entalpia de ativacdo (J.mol™); AS* é a entropia de
ativacdo (J.mol™.K™): R = 8,3143 J.mol*.K™ é a constante universal dos gases ideais; N =
6,23x10% é 0 nimero de Avogadro e hp = 6,63x10* J.s é a constante de Planck. E, para
reagdes de primeira ordem, a razdo (AS*/R) » 1tal que E, = AH* — RT = AH" [82].

Reescrevendo a lei de Arrhenius (eg. A.3) em termos da razdo entre os tempos de
reacdo (t,/t,), onde pela eq. A.4 o parametro de ajuste (u) seré calculado como u = 2E, /R
e, ainda, considerando que a temperatura de reacdo mude pouco de um processo para 0 outro
aumentando seu valor em apenas uma unidade (ou seja, T, = T; + 1). Entdo, a dependéncia
linear do coeficiente A(T) com a temperatura (e exponencial com AS*/R) na eq. A.4 fard com

que A(T,) = A(T,), logo se tem que:
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I B (T2—-Ty)
k(Tl)'Tl == k(TZ)'TZ [—1 T—Z = (e RT2T1> (A.5)
1

Agora, pensando num procedimento de HT (e.g. ensaio clonogénico) e, identificando
0 tempo equivalente de exposicao térmica a 43°C (CEM43 = At,3) com 0 tempo de duracéo
de uma reacdo quimica a temperatura constante T, (t, = CEM43), das equactes A.1 e A5 ¢

possivel escrever:

T, CEMA43 __Ea ___Ea _
71 Ati

Assim, vemos que (a rigor) o valor de Rqgy (T) também é fungdo da temperatura de
aquecimento. Ese T, = T; + 1 (onde T, = 43°C = 316,16 K), entdo, Rcgy = exp(—1,995 %
1076, E,).

De fato, Henriques e Moritz (em 1947) [81] foram os primeiros a interpretar a cinética
de danos térmicos irreversiveis (queimadura na pele de porcos e humanos causada por
hipertermia) como uma reacdo unimolecular irreversivel, onde em seus experimentos a
concentragdo remanente C(t) de células viaveis (ou tecidos ndo danificados) em fungéo do
tempo de exposicdo térmica T (para uma dada temperatura constante T) foi obtida,
relativamente a concentracgdo inicial C, de células/tecidos viaveis, pela solucdo da equacédo de
Bernoulli (eq. A.7) (abaixo no texto) onde k é a velocidade de reacéo (s™), ou seja, a taxa de
conversdo de C(t) em células/tecidos permanentemente lesionados [75], [81].

Nesse contexto, a reagdo quimica que descreveria o processo de dano térmico é tal
que: C(t) € identificado com a concentracdo remanente de moléculas em seu estado nativo,
sendo termicamente excitadas ao ponto de superar uma barreira energética E, = AH" e,
portanto, formando um complexo ativo CC* (com velocidade de ativacdo k,) que, depois de
algum tempo, pode tanto relaxar de volta ao seu estado nativo (com velocidade de relaxacéo
k,), ou progredir para o seu estado desnhaturado D (células/tecidos permanentemente
lesionados) (com velocidade de desnaturacdo do complexo ativo k), logo a velocidade global

da reacéo sera denotada por k [75], [82].

ka k dc C .
R @ _ kC(1) o €@ _ e~ Jo kat (A7)
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C T T ( _E, )
Q= ln{ }: f kdt = f Ae\RT®) d¢ (A.8)
0 0

Substituindo a eq. A.4 na eq. A.7 é definindo o parametro de dano térmico Q (eq. A.8)
que também ficou conhecido na literatura como o modelo de Arrhenius para determinacao de
danos térmicos [82]. Assim como o valor de CEMA43 o valor de Q é, também, comumente
utilizado na literatura para definir limiares de danos térmicos irreversiveis a células/tecidos
sob regime de HT. Por exemplo, se Q = 2,3 implica num valor de C(t) = 10%, o que é
considerado perda completa de clonogenicidade e que, nos trabalhos de Henriques e Moritz,
esse valor foi associado a necrose epidermal [75].

Agora, comparando o modelo de Arrhenius () (eq. A.8) com o modelo de dose
térmica calculada via CEMA43, considerando um aguecimento a temperatura constante T, é

possivel escrever:

m(i )z_ . :m{“’)}=—kr I S o
Nol, Dy (T) Co Dy(T) '
ou ainda:

Dy(T) =? & In[Dy(T)] =£_;_1H(A) (A.10)

E a correspondéncia entre esses dois modelos de danos térmicos (em fungédo do tempo
de exposicdo térmica T a uma dada temperatura de referéncia/breakpoint) permite a
determinacéo, experimental, dos parametros de Arrhenius A e E,,.

Por exemplo, novamente para as celulas neoplasicas de CHO (onde D,(43°C) = 11,1
min = 666 s), os dados do grafico da Figura 1.4 (B) (na pagina 31), podem ser novamente
plotados como mostra a Figura A.1 abaixo, e ajustados pela eq. A.10 de maneira a obter os
valores: E, /R = 74,417 (E, = 6,19x10° J.mol™) e In(4) = 229,0 (A = 2,84x10%), que ajustam
a regido T > 43°C (pontos o no grafico); E,/R = 206,035 (E, = 1,71x10° J.mol™) e In(A) =
645,2 (A = 1,67x10%°), que ajustam a regi&o T < 43°C (pontos e no grafico) [82].
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Figura A.1  Obtenc¢do dos pardmetros de Arrhenius A e E, utilizando a eq. A.10 para ajustar os dados experimentais das

curvas de sobrevivéncia (in vitro) de células neoplasicas de ovario de hamster chinés em funcéo do tempo de aquecimento,
para diferentes valores de temperatura (constantes no tempo). Adaptado de: Pearce, J. A., 2009, p. 4 [82].

John A. Pearce ja tem proposto na literatura mais de um método de ajuste do tipo
multi-pardmetros (com solugbes analiticas e também numéricas) para modelar dados de
sobrevivéncia celular devido a multiplos processos paralelos de danos térmicos [75], [84].
Além de discutir profundamente (em importantes artigos de revisdo) proposicdes relevantes
de outros autores apresentando, inclusive, um modelo para o célculo de um coeficiente
equivalente ao parametro de dano térmico () para o regime de temperaturas ablativas >
48°C (onde o célculo do CEM43 tem sua validade muito questionada) [75], [76], [82], e [42,
Cap. 2]. Os gréficos apresentados na Figura A.2 (abaixo no texto) mostram a comparacao
entre um desses modelos multi-parametros (a eq. A.11 proposta por Feng et al. em 2008) com
0 modelo de reacdo irreversivel de Arrhenius (eq. A.10). O modelo de transi¢do entre dois
estados de Feng (eqg. A.11) requer a determinagdo de trés parametros de ajuste (a, g e y) é
capaz de ajustar muito melhor curvas de sobrevivéncia de células neoplasicas de uma
linhagem de céancer de préstata humano PC3 (altamente metastatico) e cuja temperatura de
breakpoint igual a 44°C [83].
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FiguraA.2  Comparagdo, de (A) até (F), entre 0 modelo de transicdo entre dois estados de Feng (eq. A.11) (curva solida)
versus 0 modelo de reagdo irreversivel de Arrhenius para danos térmicos (eq. A.10) (curva tracejada). Os pontos nos graficos
(&) sdo dados experimentais das curvas de sobrevivéncia de células neoplésicas de PC3 (linhagem de cancer de prostata
humano) as temperaturas de 44—56 °C. Adaptado de: Feng et al., 2008, p. 19 [83].

A populacdo de colbnias viaveis (g(t) = C(t,T)) no modelo de transicdo de dois

estados é dada em funcdo do tempo de exposicao térmica como segue abaixo:

C(t,T) 4
ln{m}=7—ﬁ—ar

tal que:
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C(t,T) = e(%_ﬁ_m) = L = g(7) (A.11)
T ) 1y o) Y

onde para os dados experimentais da Figura A.2, @ = 0,00493 s, 8 = 215, 64 (adimensional)
ey =70031 K [75], [83].

Contudo, a despeito do aparente sucesso do ajuste da curva tedrica aos dados
experimentais na Figura A.2, a eq. A.11 é um modelo também limitado e leva a conclusdes
erradas sobre o acumulo de danos térmicos irreversiveis a baixas temperaturas, e.g. uma
exposicao térmica de 34 min a temperatura de 37°C, de acordo com esse modelo, implica em

C(7) = 0,5 0 que é uma situacdo completamente ndo realista [75].
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APENDICE B - Principios fisicos da geracio de calor com nanoparticulas

magnéticas utilizando um campo magnético alternado.

As propriedades magnéticas de um meio material sdo caracterizadas,
fundamentalmente, pela forma como sua magnetizacdo M(H) varia em funcdo do campo

magnético externo H aplicado. Onde a taxa de variacdo da magnetizacdo em relacdo ao
campo define sua susceptibilidade magnética () (eq. B.1) [213, p. 393-394], [214, p. 1-5]:

oM

X=37 (B.1)

tal que

] =20 = %/m _ 4 (no sI) ou [X] = 5 = 57 = 1 (no CGS)

[H] B m H] " Oe.cm3

Essa grandeza fisica apresenta valores distintos (em sinal e modulo), e.g. para os trés
tipos basicos de comportamento magnético dos materiais na natureza: o diamagnetismo (y <
0 e com valor pequeno), paramagnetismo e antiferromagnetismo (y > 0 e com valor

pequeno), ferromagnetismo e ferrimagnetismo (y > 0 e com valor alto) [140, p. 14-16].

Uma tipica curva de magnetizacdo (M vs. H), e.g. de materiais ferromagnéticos (vide
Figura B.1), no regime de alta intensidade de campo magnético externo aplicado — o
suficiente para, em baixas temperaturas, alinhar os momentos de dipolo magnéticos da
amostra em uma Unica dire¢do — a magnetizacdo do material atinge um valor constante limite,
ou seja, uma magnetizacdo de saturacdo (M,). E depois de atingida a saturagdo, se 0 modulo
do campo externo for diminuido até zero (H = 0), entdo o valor da magnetizacdo ndo se anula
e 0 material mantem uma magnetizagdo remanente (M,). Com a inversdo de sentido e o
aumento da intensidade do campo externo aplicado (—H) promove a diminui¢do no modulo
da magnetizacdo do material até que esta seja anulada, ou seja, M = 0 tal que H. = —H ¢
definido como o campo magnético coercitivo. A continuagdo desse processo também inverte
o0 sentido da magnetizacdo no material uma vez que, novamente ocorrerd o alinhamento dos
momentos de dipolo magnético com o campo externo, até que o valor de saturacdo seja

novamente acessado [141, p. 26-27].
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FiguraB.1  Exemplo de histerese da curva de magnetizacdo de uma amostra de material ferromagnético, mostrando
alguns dos parametros fisicos que caracterizam a resposta do material a um campo magnético externo aplicado: a
magnetizacdo de saturacdo (Ms), a magnetizacdo remanente (M,) e o campo coercitivo (Hc). Adaptado de: Guimaraes, A. P.,
2009, p. 27 [141].

E num gréfico como a da Figura B.1, a area sob a curva (loop da histerese) € calculada

como a integral (eq. B.2):

z

Area = f ,uoﬁ-dﬁ (B.2)

Ciclo

Utilizando o teorema de Poynting (eq. B.3) é possivel demonstrar que, quando um

meio material sofre a acdo de um campo eletromagnético variavel no tempo (E(t) e ﬁ(t)), ha
geracdo de calor nesse meio (dQ) devido ao trabalho realizado pelo campo sobre a amostra

(dW), convertendo energia eletromagnética em energia térmica [89, p. 98-102]:

3€dQ= de:j fﬁ-/}dt— jﬁﬁ-dﬁ— fuoﬁ-dﬁ dv  (B.3)
|4 R

Ciclo Ciclo Ciclo Ciclo Ciclo

onde fF ¢ a densidade de corrente elétrica no meio material devida a portadores de carga
livres, P é 0 vetor polarizagdo elétrica do meio e dV é um elemento infinitesimal de volume

da amostra.
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A terceira integral no lado direito da eq. B.3 é conhecida na literatura como termo de
perda (ou dissipacdo) histerética. Essa contribuicdo para o calor total dissipado no material €
devida, somente, a resposta da magnetizacdo do meio ao campo magnéetico externo aplicado.
Uma quantidade fisica numericamente igual a area do loop da histerese (eq. B.2) numa curva
de magnetizagdo com campo coercitivo ndo nulo. O termo de perda histerética € de
fundamental importancia para a discussdo e entendimento (em nossos resultados
experimentais) dos mecanismos fisicos de producdo do aquecimento intratumoral por
hipertermia magnética in vivo, utilizando nanoparticulas magnéticas como fontes de calor. As
secbes B.1, B.2 e B.3, a seguir, detalhardo os processos de geracdo de calor com
nanoparticulas magnéticas sob a acdo de um campo eletromagnético oscilante no tempo, no
regime em gque a magnetizacdo desse sistema responde linearmente (e fora de fase) ao campo

alternado externamente aplicado.

B.1 Superparamagnetismo.

As nanoparticulas magnéticas utilizadas em nossos experimentos de hipertermia
magnética in vivo (vide as sec¢bes 2.1.1 e 2.1.2 no capitulo 2) possuem didmetros menores que
20 nm e, portanto, s&o monodominios magnéticos: devido ao seu tamanho reduzido a
formacéo de paredes de dominio torna-se energeticamente desfavoravel [140, p. 360-362]. De
maneira simplificada, essa nanoparticula pode ser tratada (matematicamente) como um unico
momento de dipolo magnético i = VM, enorme em comparagdo com o momento de dipolo
magnético de cada um de seus atomos (onde V e M sio, respectivamente, o volume e a
magnetizacdo total da particula). A uma dada temperatura (T), na auséncia de um campo
magnético externo aplicado (|ﬁ| = 0), a orientacdo de g (no monodominio magnético)
depende da energia de anisotropia E = K,¢V (onde K, € a constante de anisotropia efetiva da
nanoparticula) e, também, da energia térmica dada por kzT (onde ky = 1,3806503 x 10°%% J/K
é a constante de Boltzmann) [141, p. 59]. E quando um campo externo Hé aplicado girando o
vetor M de uma particula monodominio magnético (fora da sua direcdo inicial quando |ﬁ| =

0), a rotacdo ocorre contra a forca restauradora de alguma anisotropia, geralmente de forma,
tensdo, magnetocristalina, ou alguma combinacgéo destas [140, p. 314].
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Por exemplo, dependendo da estrutura cristalina, i.e. a forma como estdo
espacialmente ordenados os &tomos ou moléculas de um material magnético, a maior parte de
seus momentos de dipolo magnético atbmicos alinha-se espontaneamente (por um processo de
minimizacao de energia) paralelamente em determinadas direcGes, fazendo com que existam
determinados eixos de facil magnetizacdo desse material, ou seja, uma anisotropia
magnetocristalina. Tal que, para uma nanoparticula monodominio magnético com formato
elipsoidal e anisotropia uniaxial, cuja direcdo de facil magnetizacdo se da ao longo do seu
eixo maior (eixo ¢ na Figura B.2). Na auséncia de campos externos, quando o vetor M dessa
nanoparticula faz um angulo (0) com seu eixo de facil magnetizacdo, sua energia de
anisotropia magnetocristalina é calculada como: E = KVsen?6 onde K é a constante de
anisotropia uniaxial (nessa expressdo foram desprezados termos de quarta ordem no seno, ou
seja, O(sen*0) que ndo serdo considerados em nossa discussdo). E a energia de agitacéo

térmica (kgT) faz com que a projecdo de sua magnetizacdo ao longo do eixo de anisotropia

fique variando (flutuacdo na direcao de M) [215].

!

Ly v

FiguraB.2  Particula elipsoidal monodominio magnético com simetria magnetocristalina uniaxial na diregdo do seu eixo

maior (cujo vetor M forma um angulo 6 com o eixo de facil magnetizagdo), sob a agdo de um campo magnético externo H
aplicado (que forma um angulo ¢ com o eixo de facil magnetizacdo). Adaptado de: GUIMARAES, A. P., 2009, p.80 [141].

Assim, no exemplo acima se KV > kgT para um conjunto desses elipsoides alongados
e nao interagentes entre si (e.g. nanoparticulas de um material magnético macio, dispersas
numa matriz ndo magnética com baixa fracdo volumétrica, e cuja maior dimensdo esteja no
intervalo 20 nm < D, < 100 nm), 0 seu vetor M seré estavel e a influéncia da energia térmica
na orientacdo de i pode ser desprezada [141, p. 69]. Nessa condicdo, se houver a agdo de um
campo externo numa determinada direcdo (¢) (relativamente ao eixo de facil magnetizagéo)
(eixo ¢ na B.2 acima no texto), entdo, de acordo com o modelo de Stoner-Wohlfarth a energia

total de cada nanoparticula é calculada como:
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E = KVsen?6 + ugji- H
E = V[Ksen?8 + uyMH cos(¢p — )] (B.4)

2
Minimizando essa energia (ou seja, fazendo (3—5)9 =0e (275)9 >0naeq. B4) ¢
0 0

possivel escrever M(H) para cada valor de 6 e, somando sobre todos os angulos, € possivel

construir as curvas de magnetizacdo desse sistema (vide Figura B.3) [215].
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Figura B.3 (A) Curva da magnetizagdo reduzida (m,;) versus o campo magnético reduzido (h) para uma Unica particula
elipsoidal monodominio magnético com anisotropia magnetocristalina uniaxial e homogeneamente magnetizada por um
campo externo (H), no regime bloqueado da magnetizacéo (KV > kgT). Onde: m = Mﬂ =cos(@—¢); h= Hi e Hy=
s A
MZ—I;I € 0 campo de anisotropia na auséncia de um campo de desmagnetizacdo. (B) Curva de histerese consturida utilizando o
0

s
modelo de Stoner-Wohlfarth para um ensemble de particulas: célculo do valor médio da magnetizacdo reduzida (m;) com
todos os valores possiveis de 6, dentro de uma esfera unitaria no intervalo 0 < ¢ < g (pontos (+) apenas no ramo superior

do gréfico). A linha continua foi calculada a partir de uma integragdo numérica de (m;) (procedimento ndo discutido no
texto). Adaptado de: GUIMARAES, A. P., 2009, p.80-90 [141].

Agora, huma segunda condi¢do em que kzT~KV (0 que ocorre para nanoparticulas
com diametro < 20 nm) e na auséncia de campos externos, entdo, com grande frequéncia no
tempo (da ordem de 10°-10" Hz) ocorrera espontaneamente (por ativacdo térmica) uma
reversdao total no sentido da magnetizagdo do monodominio magnético, tornando-se

completamente instavel a orientacdo de fi quando a temperatura da nanoparticula esta acima
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de uma determinada temperatura de bloqueio da magnetizacdo (T > T,) (onde T, €é a
temperatura abaixo da qual as flutuacdes térmicas da magnetizacdo se estabilizam e, também,

é funcdo do volume da particula) [141, p. 16]. E, se um campo magnético for aplicado a um

conjunto dessas nanoparticulas magnéticas com tamanho bem reduzido, H criara uma
tendéncia de alinhamento de todos os momentos de dipolo magnético paralelamente a sua
direcdo, enquanto que a energia térmica criara uma tendéncia de desalinhamento. Portanto,
essa colecdo desses monodominios magnéticos com anisotropia magnetocristalina se
comportara como uma amostra de material paramagnético, mas com a expressiva diferenca
que o mddulo do seu momento magnético efetivo serd gigante, tipicamente da ordem de
10°-10* vezes maior que o momento magnético por unidade de atomo de uma amostra
paramagnética que é, apenas, da ordem de alguns magnétons de Bohr (ug =
9,27400899x10 2* J/T), daf a designagdo de superparamagnetismo [140, p. 383].

Assim, no exemplo que foi discutido nos paragrafos anteriores, a reducdo do volume
da particula abaixo de um volume critico superparamagnético (Vsm), aumenta muito a
probabilidade de que a energia térmica supere a barreira potencial que separa os dois estados
de menor energia possiveis a um monodominio magnético com simetria magnetocristalina

uniaxial.

Em 1949 Louis Néel [92] propdés um modelo que foi utilizado para descrever o
comportamento superparamagnético em que, para um conjunto de particulas monodominios
magnéticos com eixos de anisotropia efetiva aleatoriamente orientados (em campo nulo e a

temperatura T # 0 K), cada uma delas ¢ tratada de maneira simplificada como um sistema de

—

dois niveis. E se esse enssemble for magnetizado na direcdo de um campo externo H
(resultando numa magnetizacédo de saturagdo M,). Apés o desligamento do campo magnetico
externo a partir do instante t, = 0 s (quando M, = M), entdo, 0 mdédulo da magnetizagdo do
sistema de particulas M(t) diminuird com o tempo seguindo uma taxa de decaimento do tipo
lei de Arrhenius, tal que [140, p. 383-390]:

dM M (t)

—r = e M) = Mee (B.5)
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Em que o parametro (7) é definido como o tempo de relaxacéo e, quando t =7 a
magnetizacdo do sistema estard em apenas 37% do valor inicial. Néel também propds que o
tempo de relaxacao fosse escrito como (eq. B.6):

T =T19e’ (B.6)
Onde:
KefV
= B.7
kT (B.7)

O tempo T, é tipicamente da ordem de 102 — 10™° segundos e fisicamente significa

que, sob a influéncia da energia térmica quando kgzT > K,V (e na auséncia de um campo
. 1 ~ - ~ - ~
magnético externo), ocorrem — reversdes por segundo na orientacdo da magnetizacdo da
0

particula [141, p. 68]. Em 1963 Brown, W. F. [91], [216] corrigiu a expressdo de Neel para o
tempo de relaxacdo (eq. B.8) no desenvolvimento de um modelo que ficou conhecido na
literatura como teoria de Néel-Brown, de maneira que [94], [109]:

1y = 2% (B.8)
Vo
Onde:
o \/E'Ms(l+a2) (B.9)

Nessa abordagem t, € calculado em uma funcdo da magnetizacdo de saturacdo (M),
da constante de anisotropia efetiva (K,r), do fator de damping (a) e da razdo giromagnética
do elétron (y, = 2,21x10° m/A.s), e a expressdo para o tempo de relaxacdo de Néel-Brown

(ty) escrito na forma da eq. B.8 é valido apenas para o > 2 [94], [109].

Até agora nesta secdo B.1 foi considerada, apenas, a possibilidade de ocorrer a
inversdo do vetor magnetizacdo com a nanoparticula permanecendo estatica. Mas para 0 caso
em que as nanoparticulas estejam dispersas num liquido carreador, ou seja, uma Suspensao

coloidal de monodominios magnéticos ha, também, a possibilidade que a nanoparticula
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rotacione fisicamente sob acdo de um campo magnético externo. Conforme apontado por
Shliomis, M. 1.

Numa suspensdo de particulas monodominio magnético, a orientacdo de
equilibrio dos momentos magnéticos num campo aplicado pode ser atingida
também pela rotacdo das proprias particulas em relagdo a matriz liquida.
Este mecanismo de relaxacdo da magnetizacdo é caracterizado pelo tempo
de difusdo rotacional browniano [94, p. 156].

Nesse caso € definido, também, o tempo de relaxacdo Browniano (tg), dado pela

seguinte expresséao (eq. B.10) [93], [94]:

(B.10)

Onde (1) ¢é o coeficiente de viscosidade do liquido carreador (dispersdo coloidal) e
(Vy) é o volume hidrodindmico da nanoparticula magnética, calculado como Vy =
(14 8/R)3V,, onde (V) é 0 volume de material magnético (carogo da nanoparticula) e (&) é

a espessura da camada molecular (e.g. surfactante) na superficie da nanoparticula.

Portanto, os dois processos de inversdao da magnetizacdo também podem ocorrer
simultaneamente. Neste caso o0 tempo de relaxacédo efetivo (7) pode ser obtido pela seguinte

expressao (eq. B.11):

- (B.11)

A Figura B.4 mostra 7, Tz e Ty em fungdo do didmetro de nanoparticulas dispersas
num liquido carreador, considerando que estas sejam esféricas, com volume dado por
Ve = mDp3/6. Os célculos tedricos foram realizados utilizando os parametros experimentais
de amostras analisadas em trabalho publicado por Branquinho, L. C. (2014): Ke = 2,5% 10*
ergem®, § = 1,1 nm, n = 0,01002 (para T=295 K) e 7, =10° s. E possivel perceber pelo
grafico que um tempo de relaxacao efetivo () (eq. B.11), resultado da combinacéo de (z)
(eqg. B.10) e (zy) (eq. B.8), s6 é necessario em uma pequena faixa de diametro, onde estes dois

ultimos sdo aproximadamente da mesma ordem de grandeza. Para diametros menores do que
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~19 nm, prevalece o tempo de relaxacdo de Néel-Brown, e para diametros maiores do que ~

32 nm, prevalece o tempo de relaxagéo Browniano [144].

10° ¢
10°
10°

10°

Tempo de relaxacdo (seq)

10'7 / 1 . 1 . 1 . 1 . 1 . 1 .
16 20 24 28 32 36 40 44

Diametro (nm)

FiguraB.4  Tempo de relaxacdo em fungdo do tamanho para nanoparticulas magnéticas esféricas (equacdes B.8, B.10 e
B.11). Adaptado de: BRANQUINHO, L. C., 2014, p.34 [144].

Desde a primeira discussao acerca do fendmeno de superparamagnetismo proposta por
Néel (em 1949), ja foi estabelecida a relacdo entre o tempo de relaxagdo caracteristico e o
tempo (t,,) de uma medida realizada sobre o sistema de nanoparticulas magnéticas. Por

simples inspecdo da eq. B.5 € facil concluir que se t > t entdo M(t) — 0.

Portanto, a curva de magnetizacdo de um ensemble de nanoparticulas magnéticas (com
didmetro < 20 nm) tem um comportamento superparamagnético com auséncia de campo
coercitivo (H, = 0), ou apresenta um loop de histerese (H. # 0), dependendo da janela de
tempo da medida realizada. Por exemplo, utilizando um magnetdmetro de amostra vibrante
(MAYV) (intensidade de campo magnético variando no intervalo — 20 kOe < H < 20 kOe e
com frequéncia f ~ 100 Hz) em que o tempo de medida t,, ~ 10s é maior que tempo de
relaxacdo, tipicamente da ordem de 107 — 10° s para nanoparticulas abaixo de um volume
critico Vspm, @ resposta da magnetizagdo da amostra ao campo do MAV num ciclo é
superparamagneética e a dependéncia de M (T, H) com a temperatura e 0 campo magnético é
descrita por uma funcdo de Langevin L(¢) (que é o limite classico de uma fungdo de

Brillouim):
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”H> _ kT (B.12)

M = M,L(&) = M, [COth (kB_T W

Enquanto que, em medidas de caracterizacdo magnética e.g. por espectroscopia de
Mdossbauer (determinacdo da relacdo entre estruturas cristalinas e os campos magnéticos
internos dos materiais) cujo tempo de medida é t,, * 10° — 107" s, as nanoparticulas sdo
identificadas no regime bloqueado (comportamento ferro- ou ferrimagnético) [141, p. 68-76].

Ou seja:

i. Set,, > T <> magnetizacdo no regime superparamagnético (funcdo de Langevin).

ii. Set, <7t < magnetizagdo no regime bloqueado (H, # 0).

Agora, é preciso ressaltar ao leitor que o tempo de relaxacdo de Néel-Brown (ty)
escrito na forma da eq. B.8 € uma aproximacao valida, apenas, para ¢ > 2. Coffey, W. T. e
Kalmykov, Y. P. [144], [217] utilizando diretamente a equagdo de Landau-Lifshitz-Gilbert,

mostraram que para 0 mesmo caso de anisotropia uniaxial com ¢ > 2, 0 tempo de relaxacao

pode ser reescrito em funcdo do campo magnético reduzido h = (Hi) onde Hy = (sz; ) éo
A oMs

campo de anisotropia na auséncia de um campo de desmagnetizacdo, da seguinte forma (eq.
B.13):

= __t -o(1+h)? _ —o(1-h)2] 7t
7(h) D [(1+ h)e +(1-h)e ] (B.13)

Nesse mesmo trabalho Coffey e Kalmykov obtiveram uma segunda expressao (valida
para qualquer valor de o), um resultado aproximado calculado numericamente, onde o tempo

de relaxagéo néo depende de H sendo escrito na forma da eq. B.14 (abaixo) [144], [217]:

-1

o, 20° (B.14)
TN:TO(e —1) (2 +m> .

O parametro t, continua sendo escrito na forma da eq. B.9 e se forem aplicados os
limites de h < 1 naeq. B.13 e o0 >» 1 na eq. B.14, entdo, ambos resultados recuperam 7, na

forma da eq. B.8 (proposta originalmente por Brown).
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A Figura B.5, abaixo, mostra os dois tempos de relaxagdo em fungdo do tamanho da
nanoparticula, onde (ty—usual) € o tempo de relaxacdo dado pela eq. B.8, e (ty—numérico) é o
tempo de relaxacdo dado pela equacdo eq. B.14. Vemos que (ty—usual) comeca a crescer
novamente com a diminuicdo de (o) para diametros menores que 15 nm, enquanto que (Ty—

numerico) corrige essa inconsisténcia presente para pequenos valores de (o).

10
107
107
10"
10°
107
107
10
107
10-10
10»11
10-12
10-13

Ty (S)

— 1, - Usual

— 1, - NUMErico ]

N N 1 N 1 N 1 N 1 N 1 N 1 N
0 5 10 15 20 25 30 35 40
Diametro (nm)

FiguraB.5  Tempo de relaxagdo de Néel-Brown dados pela eq. B.8 (zy—usual) proposto por Brown e pela eq. B.14 (75—
numérico) proposto por Coffey e Kalmykov. Os célculos foram realizados considerando K¢ = 2,5% 10* ergem®, T = 295 K,

7, = 109 s e as nanoparticulas com formato esférico (wD3/6). Adaptado de: BRANQUINHO, L. C., 2014, p.35 [144].

B.2 Interacdo do campo eletromagnético com a matéria e 0 Teorema de

Poynting.

Seja um meio material linear sujeito a acdo de um campo eletromagnético variavel no
tempo E(7,t) e B(#, t), e cuja permissividade elétrica (¢) e permeabilidade magnética (u) ndo

variam em funcao desses campos externos aplicados.

O campo elétrico E(#t) daonda eletromagnética interage com esse meio alterando a
orientacdo de seus momentos de dipolo elétricos moleculares (p;), realizando o trabalho de
polarizar o material numa direcé@o especifica. Entdo, o vetor polarizacdo elétrica (ﬁ) desse
meio (quantidade fisica macroscépica) é definido como a razdo do nimero total de momentos

de dipolo elétricos moleculares (3. p;) sobre o volume total da amostra (V) (eq. B.15). Define-
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se, também, o vetor deslocamento elétrico (5) como uma quantidade fisica vetorial com a
mesma unidade da polarizacéo (no Sl é dado em C/m?) tal que D e E(#,t) estdo relacionados
atraves da eq. B.16, abaixo no texto. Ja a interagdo do campo magnético H (t) dessa mesma

onda altera a orientacdo do vetor magnetizagédo (M) desse meio material linear, que é definido
como a razdo do nimero total de seus momentos de dipolo magnéticos intrinsecos (3 ;)

sobre o volume total da amostra (V) (eq. B.17). Sua relacdo com os vetores intensidade de

campo magnetico H (t) e densidade de fluxo magnético §(t) ¢ expressa através da eq. B.18
(no SI), abaixo no texto. Onde o médulo do campo magnético (H) e da magnetizacéo (M) tem

a mesma unidade no SI (A/m) assim como no CGS (Oe) tal que, algumas vezes na literatura

H é também chamado de forca de magnetizacdo de um polo magnético [140, p. 3].

N
- 1 — = -
B = VZ 3, (B.15) D = (eF + P) (B.16)
i=1
onde: ¢, = 8,854x10™ C?/ N.m? (no SI)
1 N
M = VZ i, (B.17) B = uo(H + M) (B.18)

onde: p, = 47x107 V.s /A.m (no SI)

Por sua vez, 0 meio magnetizado é capaz de produzir um novo campo magnético no
ambiente externo a essa amostra. Esse campo magnético tem origem no movimento eletrénico
em torno dos nucleos atdmicos (correntes elementares numa concepcdo semi-classica), e
também devido ao momento magnético intrinseco de spin do elétron. Portanto, admitindo que
ndo exista uma densidade de correntes de transporte devido a portadores de carga livres

(JF = 0), ainda assim existirda num elemento de volume (dV') desse meio magnetizado uma
densidade de correntes com origem nas propriedades eletrdnicas microscopicas (Jmicro (7))
tal que, o efeito macroscopico de todas essas contribuicdes da origem a uma densidade de
corrente de magnetizacdo (J,;) como mostrado na expressao abaixo (eq. B.19) [89, p. 81-82],
[218]:
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> 1 N o ,
v = Vf ]micro(r )dVv (B.19)
14

onde 7’ é a posicdo do elemento infinitesimal de volume dV' dentro do volume total de

material magnetizado.

Agora, caso esse meio também seja submetido a uma diferenca de potencial eletrico,

poderd existir ainda uma densidade de corrente de transporte de portadores de cargas livres

(JF # 0). Nessas condicGes o potencial vetor magnético A(#) total em um determinado ponto

7 do espaco (fora do volume da amostra) sera calculado através da eq. B.20 [20], [219]:

/i(?):ﬂU Jr@ s [ Vi(—ME,r)dV’+3g MET—)jndA’l (B.20)
B A

Comparando as duas primeiras integrais na eg. B.20, vemos que a quantidade V' x

M(#") devera ter dimensdo de densidade de corrente. Ja a terceira integral representa a
contribuicdo para o potencial vetor magnético devido, apenas, a densidade de corrente na

superficie S do material (sua interface com o meio externo), mas com origem nas correntes
atbmicas que geram a magnetizacdo M(#"). Contudo, a densidade de corrente de
magnetizacdo fM, definida de forma mais geral pela eq. B.19, ndo comporta qualquer fluxo
macroscopico de cargas em todo o corpo (uma consequéncia do fato de que ela descreve
circuitos de corrente confinados a distancias atdmicas), entdo, pode ser restringida ao caso
onde os efeitos de superficie podem ser desprezados, pois a integral de Ty ao longo da
superficie de uma secdo transversal genérica feita no volume V' ¢ igual a zero. Podemos,

entdo, escrever que [89, p. 83]:

— — 1 N . ,
m=VXM= Vf ]micro(r )dV (B'21)
%4

A densidade de corrente fp poderia surgir devido a uma diferenca de potencial de
origem eletrostatica aplicada por uma fonte externa. Contudo, como estamos analisando a

interacdo da matéria com uma onda eletromagnética, nesse contexto a sua origem é devida a
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acdo de uma forga eletromotriz induzida pela variagdo da densidade de fluxo magnético (leis
de Faraday e Lenz).

Hé& ainda outras duas contribuicdes para a densidade total (fT) de correntes na amostra

que devemos levar em consideracdo. A primeira delas é a densidade de corrente de

deslocamento (Jp), quantidade vetorial proposta por Maxwell na correcdo da lei de Ampeére
(em 1861), e que ndo representa uma corrente elétrica real, mas uma quantidade fisica que
possui dimensdo de densidade de corrente, com origem na variacdo do campo elétrico no

tempo (eq. B.22). Por fim, a dltima contribuicdo a ser considerada se deve & polarizagdo
elétrica do meio na presenca do campo E(t), e é chamada de densidade de corrente de

polarizacao (fp) (eq. B.23)[89], [220]:

R OF R
=g, — (B.22) = (B.23)
Ip =& ot Ip ot

Portanto, a densidade de corrente total (fT) num meio material linear sujeito a acdo de

um campo eletromagnético variavel no tempo E (7, t) e B(#, t), ¢ finalmente escrita como (eq.
B.24):

fT :fF +fM +fP +jD
oF

. . . 0P
]T=]F+(VXM)+E+SOE (B.24)

Nesse contexto, a lei de Ampére-Maxwell pode ser escrita da seguinte forma (eq.
B.25):

— — - - — — aﬁ aE
VXB = puoJr :#0]F+#0VXM+HOE+HOEOE
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— § — - a - - — — - aB
M) =T +— =t — B.25
V><(H0 M> ]F+at(P+eoE) e VxH=Jp+— (B.25)

A energia transportada por uma frente de onda eletromagnética (no vacuo u,), por

unidade de tempo e por unidade de area, € dada pelo mddulo do vetor de Poynting (§) (eq

B.26).

(B.26)

y
Il
e51)
X
ool

S|r

Onde [S] = J/m?.s (no SI).
As leis de Ampere-Maxwell (eq. B.27) e de Faraday (eq. B.28) podem ser

manipuladas de maneira a escrevermos:

Y s ¥ - 4+ o 3D
E-(VXH)zE-]F—i-E-—t (B.27)
Yo _ 0B
H-(VXE)=-H — (B.28)
ot
Utilizando a seguinte identidade vetorial:
V-(@xb)=(Vxd)-b—d-(Vxb) (B.29)
Resulta que,
L = = e _ 908 . . . aD
(VXE)-H—E-(VXH)=—H-E—E-]F—E-E
9D 5 9B (B.30)
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Por fim, integrando dos dois lados dessa igualdade num volume (V) delimitado por

uma superficie fechada (S), resulta em:

- - - - aB — aB
—f S-dAzf (E-]F+E —+H- —>dV (B.31)
« ’ at at

A eq. B.31 é conhecida na literatura como o teorema de Poynting e tem dimenséo de
J/s (no Sl), ou erg/s (no CGS), onde o termo (955 S. ﬁdA) deve ser interpretado como o fluxo

(ou taxa) de energia por unidade de tempo (poténcia) absorvida pelo meio material de volume

(V) através de sua superficie (S). Tal que se pode escrever:

dw Lo
Pu=gr=—9 §-ai (B.:32)
S

Portanto, integrando os dois lados da eq. B.32 em relacdo ao tempo obtemos o

trabalho total realizado pelos campos E(t) e §(t) sobre o sistema, desde um instante inicial

(t,) até um instante qualquer (t):

w(t) t N -
- - - - aD — aB
f dW_—f<j§ S-ﬁdS)dtz f(f E-]de+f E.—dv+f H-—dV)dt
v v ot v ot
W (to) to
w(t) D(t) B(t)
j dw = j(l E]FdV)dt+J f E-dD dV+f J H-dB |av (B.33)
wito) Y \b(to) Y \B(to)

Agora, seja 0 caso particular em que E(®) e B(t) oscilem periodicamente no tempo
com frequéncia w, tal que o periodo de oscilacdo é dado por T = 27 /w. Entdo, se o trabalho

for calculado num ciclo completo (t = t, + T), isso implicara que:
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E(ty) = E(t) B.34 (a) B(ty,) = B(t) B.34 (b)
Reescrevendo as diferenciais totais dos campos elétrico e magnético:
d(E-D)=E-dD+D-dE B.35(a) d(H-B)=H-dB+B-dH B.35(b)

Substituindo a eq. B.34 (a) e eq. B.35 (a) na segunda integral do lado direito da eq.

B.33, e utilizando D = ,E + P, teremos:

D(t)

f fﬁ-dﬁ dv=j 36(1(177’-5)— 35(80§+ﬁ).d§ av

D(tg) Ciclo Ciclo

D(t)

f ff.dﬁ dv:f fd(ﬁ.ﬁ)_ }Cgoﬁ.dﬁ_ jﬁﬁ.df av
14 v

D(to) Ciclo Ciclo Ciclo

E-dD dV=—j %ﬁ-dﬁ dv B.36 (a)
|4

D(to) Ciclo

E substituindo a eq. B.34 (b) e eq. B.35 (b) na segunda integral do lado direito da eq.

B.33, e utilizando B = p,(H + M), teremos:

j jﬁ.dﬁ dv=f fd(ﬁ.ﬁ)_ fuoﬁ.dﬁ_ ;uoﬁ.dﬁ av
|4

74 . , .
B(to) Ciclo Ciclo Ciclo

H-dB dV=—f jguoﬁ-dﬁ dv B.36 (b)
|4

B(tg) Ciclo
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De volta com os resultados das eq. B.36 (a) e eq. B.36 (b) na eq. B.33, entdo, o
trabalho total realizado pelo campo eletromagnético sobre o meio material (em um ciclo

completo) fica escrito da seguinte forma:

de: fziﬁm~ fﬁqﬁ— fyﬁiﬂidv (B.37)
174 . .

B.3 Hipertermia magnética com nanoparticulas magneticas: Teoria de

Resposta Linear.

Seja um material magnético de volume (V) delimitado por uma superficie (S) colocado
no interior de um solenoide conduzindo uma corrente elétrica alternada periodicamente no
tempo (vide Figura B.6) e, portanto, sujeito a acdo de um campo eletromagnético alternado
externo. Suponha, também, que sua permissividade elétrica (&) e permeabilidade magnética

(1) nédo variam em funcdo desses campos externos aplicados, um material linear e do tipo

6hmico cuja condutividade elétrica é igual a (o), tal que Jr = oE.

\\Ex#/ s

FiguraB.6  Termos de energia envolvidos no Teorema de Poynting (eq. B.37). Adaptado de: BERTOTTI, 1998, p.100
[89].
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O teorema de Poynting na forma da eq. B.37 (vide a secdo B.2) permite calcular o
trabalho realizado sobre um meio material (qualquer) quando colocado na presenca de
campos elétricos e magnéticos oscilando no tempo. Da primeira lei da termodindmica (eq.
B.38), temos que a variagcdo da energia interna (dU) € igual a diferenca entre o calor (dQ)

gerado na meio material e o trabalho (dW) realizado pelo agente externo sobre a amostra.

dU = dQ — dW (B.38)

Num ciclo completo, em que o estado termodinamico final desse material sera igual ao
seu estado inicial, a variagdo de sua energia interna é nula, ou seja, todo o trabalho realizado

sobre o sistema € dissipado na forma de calor.

35 dQ = 35 dw (B.39)
Ciclo Ciclo
Tal que,
t] 2
5£dQ=] %dt— }ﬁ-dﬁ— fuoﬁdﬁ dv (B.40)
Ciclo v to Ciclo Ciclo

Em particular, por se tratar de um material magnético, caso a resposta de sua
magnetizacdo M(H), em funcdo do campo magnético externo aplicado, apresente um
comportamento histerético (campo coercitivo H. # 0). A area do loop de sua histerese na
curva de magnetizacdo (vide Figura B.1, na introducdo do apéndice A) é calculada pela

seguinte integral (eq. B.41):

Area da histerese = .t}g ,uOM - dH (B.41)

Ciclo
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Essa integral (eq. B.41) é identificada na literatura como o termo de perda (ou
dissipacdo) histerética, e representa a conversdo irreversivel da energia armazenada no campo
magnético externo em calor no meio material [89, p. 99-100].

2
JF
o

A integral do termo 6hmico ( ) representa a dissipacdo de calor por efeito joule,

devido a inducdo de correntes elétricas parasitas (eddy currents) no material por acdo do
campo elétrico alternado externo. Essa integral é identificada na literatura como o termo de

perda por eddy currents [89, p. 99-100].

A integral no termo (ﬁ . dﬁ) ¢ a poténcia necessaria para criar a polarizacdo do meio.
Essa integral é identificada na literatura como o termo de perda dielétrica, e surge da interagédo

do campo elétrico alternado com os dipolos elétricos do meio material [221, Cap. 6].

O termo de perda por histerese é de fundamental importancia no entendimento dos
resultados experimentais que serdo apresentados nessa tese de doutorado, para a discussao dos
mecanismos fisicos de aquecimento intratumoral por hipertermia magnética in vivo utilizando
nanoparticulas magnéticas como fontes geradoras de calor, acionadas por um campo

magnético alternado externamente aplicado ao corpo dos animais.

Agora, ao considerar o problema de um sistema de nanoparticulas magnéticas sujeitas
a acdo de um campo magnético alternando, dada sua dimensdo reduzida e que em geral
ferritas ndo sdo boas condutoras elétricas, os termos de perda dielétrica e por eddy currents na
eq. B.40 podem ser desprezados, prevalecendo apenas a contribuicdo da magnetizacdo da
particula para a geracao de calor [42, Cap. 17]. O tratamento matematico que sera apresentado
a seguir (aproximagdo inspirada no modelo de Debye) é uma teoria macroscopica cujas
previsdes tém boa concordancia com resultados experimentais da literatura, no regime de
campos magnéticos de baixa intensidade, nanoestruturas homogéneas de 15nm até 30 nm
(constituida inteiramente de um mesmo material magnético) e desprezando mecanismos de
interacdo dipolar entre particulas [17], [222], [223]. Esse € o modelo mais utilizado na
literatura para descrever o fenbmeno de hipertermia com nanoparticulas magnéticas sob a
acdo de um campo magnetico alternado, chamado de Teoria de Resposta Linear (TRL) [223].
Contudo, a TRL pressup8e que todos 0s spins presentes na nanoparticula respondem de forma
idéntica a excitacdo do campo externo, admitindo simetria translacional e rotacdo coerente de
todos os momentos dipolo magnético e ignorando o fato que, mesmo para nanoparticulas

magnéticas homogéneas, os atomos de sua superficie respondem de maneira diferente dos
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atomos de seu interior (e.g. por que possuem um menor nimero de vizinhos), um efeito que
se torna mais evidente quanto menor é a dimensdo dessa nanoestrutura, ou seja, quanto maior
for a razdo superficie-volume. Da mesma forma, quando se aumenta o didmetro, os efeitos de
nucleacdo de estados de vortice e surgimento de multidominios tornam-se importantes,
destruindo a uniformidade da chamada hipdtese do spin gigante, proposta por Brown [17],
[109].

No contexto da TRL, seja H(t) uma excitagdo externa cossenoidal (input do sistema),
onde (H,) ¢ a amplitude do campo alternado e (w) é sua frequéncia angular, escrito como (eq.
B.42):

H(t) = Re(Hye't) = Hycos(wt) (B.42)

Considere, também, que a resposta da magnetizacdo das nanoparticulas (output do

sistema) é dada por (eq. B.43):

M(t) = Re(Mye@t=9)) = Mycos(wt — ¢) (B.43)
Diferindo do input somente pela existéncia de uma fase (¢), onde (M,) é a amplitude
de oscilacdo da magnetizacao.

O regime linear é definido de tal forma que, a resposta da magnetizagdo M(H) das
nanoparticulas magnéticas deve ser linearmente proporcional ao campo H (aproximagdo de

primeira ordem). Tal que:

oM
M(t) = Re <ﬁH(t)> = Re(yH(t)) (B.44)

onde y = y' —iy" é a susceptibilidade magnética com parte real (y') e parte imaginaria
(X”).

Desenvolvendo, primeiramente, a eq. B.44, se tem:
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M(t) = Re(xH(t)) = Re[(x' — ix")Ho(cos(wt) + isen(wt))]
M(t) = Re[()(’Hocos(wt) + )(”Hosen(a)t)) + i()(’HOsen(a)t) —)(”Hocos(wt))]
M(t) = y'Hycos(wt) + xy"'Hysen(wt) B.45 (a)

Agora, desenvolvendo a eq. B.43, escreve-se:

M(t) = Mycos(wt — @) = Mycos(wt)cos(p) + Mysen(wt)sen(p) B.45 (b)

Comparando as equacdes B.45 (a) e (b) conclui-se que:

M, M
Y= ocos(@) B.46 (2) o= osen(p)

B.4
e I, 6 (b)

Definindo |y| = Yo, enttio, 6 possivel escrever a diferenca de fase entre M (t) e H(t)
Hy

em termos das componentes real e imaginaria da susceptibilidade magnética da nanoparticula:

cosQp = X7 B.47 (a) seng = X B.47 (b)

Para calcularmos o calor dissipado num ciclo (por cada nanoparticula), com periodo

. ~ . . 21
de excitacdo do campo magnético externo igual a T = (Z) reescrevemos o0 teorema de

Poynting (eg. B.40) apenas para o termo de perda histerética utilizando as equacdes B.42 e
B.43:

quz fdwz—f fﬂoﬁ-dﬁ dv
|72

Ciclo Ciclo P \Ciclo
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2y,
Mycosp Myseng
j‘;sz—,uOf j‘g [( q )Hocosa)t+( q )Hosena)t] (—wHysenwt)dt ; dV
Ciclo Vnp 0 0 0
Zn/w 27'[/0)
1
j‘g dQ = u, f X' wHy? jg Esen(Za)t)dt+)(”a)H02 jg sen?(wt)dt p dV
Ciclo Vnp 0 0
[t o 2,
= "wHy" | = - 2
56 dQ = u, j X"wHo" | 5 . 4wsen( wt) . dv
Ciclo Vnp

55 dQ = f somHo2 " dV

Ciclo Vhp

Tal que a densidade volumétrica de calor dissipado pela nanoparticula magnética é

igual a (eq. B.48):

jg dQ = pomHy’x" = porMyH, seng (B.48)

E a poténcia térmica dissipada por unidade de volume num ciclo seré igual a (eq.

B.49):

P 1 1 3g f
LI dQ |=|— %dQ = SLP
|74 T V, |74
P P Ciclo P Ciclo
SLP = ponfH3y" = uomfHyM, seng (B.49)

Tal que:
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erg

[SLP] _ [Pot] _ 14

= [V ] =3 (no SI) [SLP] =
np

pp— (no CGS)

1, A= . . ~ fan
Onde f = céa frequéncia linear de excitagdo do campo magnetico alternado externo

e SLP (specific loss power) quantidade fisica que representa a perda de potencia especifica

relacionada a eficiéncia magnetotérmica.

E muito importante notar na eq. B.49 que ndo havendo diferenca de fase (¢ = 0) entre
a excitacdo H(t) (input do sistema) e a resposta M(t) (output do sistema), ndo havera

dissipacéo de calor.

A dindmica da magnetizacdo da amostra em relacdo ao campo externo, nessa situacao
de deslocamento de fase, pode ser descrita pela equacdo de movimento da magnetizacdo (ou
equacdo de Bloch) [223]:

0
= 2,0~ M(O)] (B:50)

onde (t) € o tempo de relaxacdo da magnetizacdo da nanoparticula magnética (descrito
anteriormente no texto). Substituindo na equacao de Bloch os termos de magnetizacdo iguais
aMy(t) = yoHye't e M(t) = yHye'®t, onde y, ¢ a susceptibilidade magnética no equilibrio

(e.g. quando da aplicacdo de um campo magnético estatico), se tem que:

d . 1 . .
E(XHoelwt) — ;(XOHOelwt _ XHoelwt)

. 1 .
inHoelwt = ;(Xo - X)Hoelwt

Xo

xA+int) =y, < x(w)= A+ 0D

Ou ainda,
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_ Xo (1-iwT) _ Xo _ XoWT
A1+iwt) (1 —-iwt) 1+ (w1)? 14 (wr)?

X

Xo . Xolmft .
_ _ iy B.51
1+ Q2rfo? "1+ @ufrz X % (B:51)

X

A eq. B.51 é a susceptibilidade magnética definida no modelo de Debye [224].

Assim, reescreve-se 0 SLP (eq. B.49) em termos da susceptibilidade magnética de
Debye (eq. B.40) da seguinte forma [42, Cap. 17]:

Pyt Xo2mfT
SLP = — = H? ‘————
‘/p :u'OT[XOf 0 1 + (an,[)z

(B.52)

E comum na literatura encontrar o valor do SLP expresso em unidades de W/g . A eq.
B.52 fornece a poténcia por unidade de volume de material magnético, o que no CGS
corresponderia & quantidade (erg/s.cm®). Portanto, dividindo a eq. B.52 pela densidade do
material magnético p,,, (dado em g/cm®) e convertendo a unidade de energia (onde 1 erg =

107 J), escreve-se:

1077 2nft

lloﬂ)(ong 1

P
SLP = — = _—
+ (2nf1)?

np np

(B.53)
Onde:

[SLP] = il
g

A eq. B.53 € correta desde que todos os parametros na expressdo sejam substituidos

com unidades no CGS.

Agora, 0 tempo de relaxacdo (t) na equacgédo eq. B.53 acima esta correlacionado com
0s mecanismos de relaxacdo de Neel-Brown (eq. B.8) e browniana (eq. B.10) para
nanoparticulas magnéticas, conforme proposto por Shliomis [94] através da eq. B.11

(apresentada anteriormente na secdo B.1 deste apéndice):
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1 1 1
= (B.11)
T T Ty
Onde:
Toe’ 3nVy
Ty = B.8 e Tg = B.10
N \/E ( ) B kBT ( )

Contudo, lembrando ao leitor que o tempo de relaxacdo de Néel-Brown () escrito na
forma da eq. B.8 é uma aproximac&o valida, apenas, para o = 2. Entdo, esse termo (ty) pode
ser escrito na eq. B.11 conforme a eq. B.14 (apresentada anteriormente na secdo B.1 deste
apéndice) e que foi obtida por Coffey, W. T. e Kalmykov, Y. P. [144], [217] utilizando
diretamente a equacdo de Landau-Lifshitz-Gilbert, que € valida para qualquer valor de ¢ e que

fornece resultados mais precisos para nanoparticulas magnéticas menores que 15 nm:

-1

- 20°/7 (B.14)
TN:TO(e —1) (2 +m> .

Por fim, como foram determinadas explicitamente as componentes real (y') e
imaginaria (y'") da susceptibilidade dindmica no modelo de Debye (eq. B.51), é possivel
reescrever a equacao da magnetizacdo (eq. B.43) em termos de parametros constitutivos da
nanoparticula (x, e t), do campo externo aplicado (H, e f) e do tempo (t) de excitacdo da

radiacdo eletromagnética externa.

Primeiramente, escrevemos:

Xl =v&D?+ Q"2 = J#ﬂﬁ)z (eq. B.54) onde: M, = |x|H,

A diferenca de fase (¢) pode ser obtida calculando a tangente a partir das equagodes eq.
B.47 (a) e (b):

14

sen(®) _ o) = );— = 2nfr (B.55)

cos(p)
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Substituindo eq. B.54 e eq. B.55 na equacéo da magnetizacédo (eq. B.43), escreve-se:

Xo

M(t) = Mocos(a)t - (p) = m

H, cos[wt — arctg(2nf1)] (B.56)

O grafico da magnetizacdo no regime linear descrita pela eq. B.56, em funcdo do
campo aplicado H(t) = Hycos(wt), € uma curva com loop de histerese em formato elipsoidal

(desde que ¢ # 0), como foi observado experimentalmente por Tomitaka, A. et al. [225].
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APENDICE C - Teoria de termografia por infravermelho.

C.1 Conceitos fundamentais no estudo da radiacdo térmica.

O conceito de radiacdo térmica esta associado a taxa na qual a energia é emitida na
forma de calor (radiacdo eletromagnética) pela matéria devida a sua temperatura ndo ser nula
(na escala Kelvin). Por exemplo, um objeto solido cuja temperatura de sua superficie (Ts) é
mais elevada que a temperatura do ambiente em que se encontra (T,), e supondo que seja feito
vacuo entre ele e outros objetos na sua vizinhanca, ainda assim ele emitira calor até entrar em
equilibrio térmico com essa vizinhanca. Havendo também outras fontes de calor, entdo, a
energia radiante do ambiente incidente sobre a sua superficie serd em parte refletida
novamente para a vizinhanca e, em parte, absorvida e transmitida através de sua interface para

dentro do meio material (e.g. meios semitransparentes).

A radiacdo térmica emitida por uma superficie ndo é, apenas, funcdo de sua
temperatura T, inclui também uma faixa de comprimentos de onda (1). Tal que sua magnitude
varia com o comprimento de onda emitido (distribuicdo espectral) e, também, com a direcédo
de emissdo dessa radiacdo (0) relativamente a direcdo normal a essa superficie emissora

(distribuicéo direcional) (vide Figura C.1).

Para que seja possivel determinar toda a poténcia radiante (Q) (dada em W no SI)
emitida e refletida por uma superficie real (a uma dada temperatura T # 0 K), o padréo
utilizado como referéncia é a emisséo (Q.,) de um corpo negro & mesma temperatura. O

corpo negro é, por definicdo, um absorvedor e emissor perfeito, ou seja:

— A superficie de um corpo negro absorve toda a radiacdo incidente, independente
do seu comprimento de onda ou de sua direcdo de incidéncia.

— Para uma dada temperatura (T) e comprimento de onda (1), nenhuma superficie
pode emitir mais energia do que um corpo negro.

— Embora a radiagdo emitida por um corpo negro seja uma fun¢do do comprimento
de onda (distribuicdo espectral), ela é sempre independente da diregdo de emissao

(emissor difuso).
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(A) (B)

Superficie Real

T I.(4,68,¢,T) =
/e@&@%@ﬂ

Corpo Negro, T Corpo Negro, Ion(4,T)
Superficie Real, T \

Qen(A,T)

Q)

Qe(2,T) = (D) Qen(4,T)

A

FiguraC.1  Comparacdo de emissdes de um corpo negro e de uma superficie real. (A) Distribuicdo espectral. (B)
Distribuicéo direcional. Adaptado de: BERGMAN, T, L. e INCROPERA, F. P. 2011, p. 792 [161].

A intensidade espectral e direcional de radiacdo emitida 1,(1,6,¢,T) por uma
superficie é definida como: a taxa de energia térmica emitida no comprimento de onda A, por
unidade de tempo e por unidade de comprimento de onda (dQ/dA), por unidade de area da
superficie emissora (projetada perpendicularmente a direcdo de propagacao da radiacdo, ou
seja, dA - cos0), e por unidade de angulo sélido (d). Matematicamente expressa por (vide

Figura C.1, acima no texto):

I,(4,6,¢,T) = ( (C.1)

dQ.(2,6,$,T)
dA - dA cos@ - dQ)
Onde:

dQ = sen8d0de ; [1,(1,0, ¢, T)] = W/ m’.um.sr

Portanto, se a intensidade espectral e direcional I,(4, 6, ¢, T) for conhecida, entdo, é
possivel calcular a poder emissivo hemisférico espectral Q;.(4,T) integrando a eq. C.1 ao
longo de todas as dire¢fes de emissdo possiveis (0 < 6 <m/2 e 0 < ¢ < 2m) dentro de um
hemisfério centrado num elemento infinitesimal de area dA da superficie emissora (vide

Figura C.2). Ou seja:
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2 /2
Qe T) = | dQy = 1,(A,8,0,T) - cos8 dQ (C.2)
Jas] ]
Onde;
. dQ.(1,6,¢,T)
A =——aa ’

¢ a taxa com que a poténcia radiante emitida no comprimento de onda A atravessa a superficie

dA, = dA cos8, e sua dimensdo é usualmente expressa em: [Q; .(1)] = W/m%.um .

Ie(x) e) Cl), T)

FiguraC.2  Intensidade espectral e direcional de radiacdo térmica emitida I,(A,6,¢,T) a partir de um elemento
infinitesimal de area dA de uma superficie macroscopica a temperatura T # 0 K, dentro de um hemisfério hipotético
concéntrico com dA. Adaptado de: ROBERT, S. e HOWELL, J. R. 1992, p. 49 [192].

A radiancia espectral de corpo negro proposta por Planck (1959) é calculada como a

seguinte intensidade:

2hck

Ien(A,T) = W (C.3)

Tal que a aplicacdo da eq. C.2 a um corpo negro resultara em:

€y

Q.cn(ar T)=m- Icn(ﬂ, T) = ——
25 [e(ﬁ) _ 1] (C.4)
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hCO

Onde: C; = 2mhcé = 3,742 X 108 W.um*/m?, C, =—=1,439 x 10* ym.K ,

h =6,626 x 1073 ].s (constante de Planck), ¢, = 3 x 108 m/s (velocidade da luz no

vacuo) e k = 1,381 x 10723 J /K (constante de Boltzmann) [161, Cap. 12].

A eg. C.4 quando integrada sobre todos os comprimentos de onda possiveis de serem
emitidos pela superficie de um corpo negro a uma dada temperatura T, leva a conhecida Leli

de Stefan-Boltzmann que determina o poder emissivo total de um corpo negro [161, Cap. 12]:

Qen(T) = dr=oT* (C.5)
[

onde a constante Stefan-Boltzmann (o) depende dos valores de C; e C, e possui valor

numérico igual a o =5,670x10 % W/m?K*.

E importante ressaltar que a emissdo radiativa de uma superficie real ndo é difusa e
possui distribuicdo espectral diferente de um corpo negro (vide Figura C.1 acima no texto).
Portanto, define-se o pardmetro emissividade direcional espectral €(4,0,¢) de uma
superficie real a uma dada temperatura T # 0 K, como: a razdo entre a intensidade de radiacao
1,(4,68,¢,T) emitida no comprimento de onda (A1) e na dire¢cdo 6 e ¢, e a intensidade de

radiagdo emitida por um corpo negro nos mesmos valores de T e A.

1,(1,6,9,T)

TG T) (€0

€(4,0,¢) =

Também ¢ possivel calcular a emissividade hemisférica espectral (1) de uma

superficie real:

T 1.(2,6,,T) - cos6 d .-
o= Oen 4 T) €0

Agora, no que diz respeito a interacdo da radiacdo eletromagnetica com a interface de

separacdo entre dois meios materiais, de maneira geral define-se a refletividade (p) como a
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fracdo da poténcia radiante incidente que é refletida por uma superficie. Essa é uma
propriedade inerentemente bidirecional (vide Figura C.3), ou seja, além de depender da
direcdo da radiacdo incidente (contida no angulo soélido de incidéncia dQ; definido pelos
angulos 6; e ¢;), a rigor, ela também depende da direcdo da radiagdo refletida (contida no

angulo solido de reflexdo d(, definido pelos angulos 6,., ¢,.).

I(A6,0,6,,T) IA0,d,T)

FiguraC.3  Intensidade espectral bidirecional de radiacdo térmica refletida I.(4, 6, ¢, 6;, ¢;, T) produzida pela energia
incidente a partir de apenas uma direcdo particular (6;,¢;) dentro de um hemisfério hipotético concéntrico com dA. Adaptado
de: ROBERT, S. e HOWELL, J. R. 1992, p. 49 [192].

Logo, a intensidade direcional espectral refletida I,.(4, 6., ¢,., T) corresponde a soma
de toda a poténcia radiante refletida produzida pelas intensidades direcionais espectrais
incidentes I;(4, 6;, ¢;, T) provenientes de todas as direcdes de incidéncia (0 < 6; <m/2 e
0 < ¢; < 2m) dentro do hemisfério que rodeia um elemento infinitesimal de area dA da
superficie irradiada. E a contribuicdo para I,.(4, 6,, ¢,, T) produzida pela energia incidente a
partir de apenas uma direcdo particular (6;,¢;) é a intensidade bidirecional espectral refletida
1.(4,0,,¢,,0;,¢;, T) (vide Figura C.3, acima no texto).

Assim, define-se o parametro Optico refletividade bidirecional espectral

p(4,0,,¢,,6;,¢;) de uma superficie real como a seguinte razao[161, p. 477], [192, p. 73]:

Ir (A: 91" ¢r' Hi' ¢i' T)

C.8
Il'(l, Hl',d)i,T) . COSQL' d.Ql ( )

,D(A, 0y, ¢r: Hif ¢1) =

Onde:
d.Ql' = senHl- dHl d¢l
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Agora, multiplicando I,.(4, 6., ¢,., 6;, ¢;, T) por dA - dAcos@0, - df, e integrando sobre
todo o hemisfério com centro no elemento de area dA da superficie refletora (ou seja 0 <
0. <m/2e0< ¢, <2m), entdo, é possivel calcular a poténcia radiante refletida em todas as
direcbes 0, e ¢, possiveis devida a radiacdo incidente proveniente de uma Unica direcdo
(6;, ¢;), ou seja, dQ,- (A, 0;, ¢;, T) (dada em W no SI):

2w /2

d0Q,(1, 6, ¢;, T) = dA dA f f I.(A,6,,¢,,6; ¢, T) - cosb, dQ,
0 0

E substituindo I,-(4, 6,, ¢,., 8;, ¢;, T) a partir da eq. C.8, escreve-se:

2m /2

dQ, = 1;(1,6;, ¢;,T) dA dAcos6; dQ; j f p(4,6,,¢,,0;, ¢;, T)cosb,dQ, (C.9)
0 O

Ja a poténcia radiante incidente proveniente de uma direcdo particular (6;, ¢;), ou seja,

dQ;(2,6;, ¢;, T) pode ser calculada como:

dQi(2,6;,¢:,T) = ;(A,6;, ¢, T) dA dA cosb; dQ; (C.10)

Agora, dividindo a eg. C.9 pela C.10 é possivel obter a fragdo da poténcia radiante
incidente proveniente de uma direcdo particular (6;, ¢;) que é refletida em todas as dire¢des,

ou seja, a refletividade direcional hemisférica espectral p(4, 6;, ¢;) (vide Figura C.4):

dQT (A‘I Hi' d)l)

p(4,0;,¢;) = m

14,6, ) dA dAcost; d; [" [T p(A, 6,, by, 6;, d;)cos6,dQ,

Il(l, Hi, (nbl) dldA COSQi d.Ql

p(l, 91" ¢l) =
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2m /2

p0u90) = [ [ 906,910 d)co50,d0, (C.11)
0 O

10,0, ,T)

FiguraC.4  Radiacdo térmica refletida em todas as dire¢cBes dentro de um hemisfério hipotético concéntrico com dA
produzida pela energia incidente I;(4,9;,¢;, T) proveniente de apenas uma dire¢do particular (6;,¢;). Adaptado de:
ROBERT, S. e HOWELL, J. R. 1992, p. 49 [192].

Um importante caso limite da refletividade bidirecional espectral trata-se de
superficies refletoras bem polidas, onde a reflexdo especular de um feixe incidente

proveniente de uma (6;, ¢;) ocorre segundo os mesmos angulos relativamente a direcéo

normal a superficie refletora, ou seja:

0, =6, ¢ ¢p=0¢;+m (C.12)

E em todas as outras direcGes a refletividade bidirecional espectral de uma superficie

especular é nula e, consequentemente, funcéo apenas da direcdo de incidéncia, tal que:

p(1,0,=06;,¢,=¢; +m,0;, ;) = p(4,0;, ;) (C.13)

Logo, define-se a refletividade direcional espectral especular ps(4,6;,¢;) como a
fracdo da intensidade espectral incidente na direcdo (6;, ¢;) que é refletida especularmente

pela superficie, ou seja:

(4,6, ¢, T)

1,(3,6, 6, T) (C.14)

ps(4,6;,¢;) =
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E, também, a refletividade hemisférica espectral especular ps(4) como:

s =

2 z (C15)
Jy JZ1(4,6;, ¢, T)cos6; dQ

A absortividade (a) e a transmissividade (7) sdo outros dois parametros opticos que
determinam, respectivamente, a fracdo da poténcia radiante incidente que € absorvida e
transmitida através da superficie de um meio semitransparente (vide Figura C.5 (A)). E assim
como no caso da refletividade, as superficies podem apresentar tanto uma absortividade
quanto uma transmissividade seletiva em relacdo ao comprimento de onda (1) e a diregéo
(6;, ;) da radiacdo incidente. Portanto, definem-se a absortividade direcional espectral

a(4,6;,¢;) e atransmissividade direcional espectral 7(4, 6;, ¢;).

(A) (B)
Irradiaga
rradiagao Reflexao Irradiacao
fs‘ﬂ Reflexao
_________________ /LLAH\ jjgr[JJ\E)fmisséo
. Melo - Annus Absorgio o __ w0 %
Semitransparente
_________________ Meio
g Opaco
Transmissao

FiguraC.5  Reflexdo, absor¢do e transmissdo de uma onda eletromagnética incidente sobre a interface de um meio
semitransparente (A) e de um meio opaco (B). Adaptado de: BERGMAN, T, L. e INCROPERA, F. P. 2011, p. 771 [161].

Logo, aplicando o principio de conservacéo da energia conclui-se que:

p(A,6:, ) + a4, 6, ¢;) +7(4,0;,¢:) = 1 (C.16)

E para meios opacos em que a transmissividade é nula, ou seja, t(4,6;, ¢;) = 0 (vide
Figura C.5 (B)):

p(4,6;,¢;) +a(4,6;,¢;) =1 (C.17)
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De acordo com a lei de Kirchhoff para a radiacdo térmica [161], [192], aplicavel a
qualquer tipo de material a uma dada temperatura T emitindo num comprimento de onda 4, a
absortividade direcional espectral deve ser igual a sua emissividade direcional espectral.

Logo:

a(4,0;, ¢;) = €(4,0;, ¢;) (C.18)
Tal que:

p(/l, HL'J ¢l) + 6(/1, ei' d)L) =1 (Clg)

C.2 Propagacdo de uma onda eletromagnética em um meio dielétrico

imperfeito.

Dentro de um meio dielétrico, na auséncia de portadores de carga elétrica livres (p= 0)
e cuja densidade de corrente de transporte de cargas livres também € nula (J- = 0) as equacdes
de Maxwell séo escritas como [219, p. 382]:

vV.D=0 (C.20) vxBo_28 (C.22)
3t
V.B=0 (C.21) Ui = a_;; (C.23)

Onde, D = (&F + P) (no Sl &, = 8,854x10™"2 C?/N.m?) e B = poH (no SI p, =
Arx107 V.seg/A.m).

Supondo ainda que a resposta da polarizacdo do meio seja linear com a intensidade um
campo elétrico externo aplicado ao material (dielétrico linear), entdo, escreve-se a relacdo

constitutiva:
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P = eox.E (C.24)
onde y,. € a susceptibilidade elétrica do material isolante (parametro adimensional).
Da equacéo C.24 decorre que,
D =¢E =¢,(1+ x,)E
&
K= o= (1+ x.) (C.25)

0

onde K ¢ a constante dielétrica do meio (parametro adimensional) [221, p. 154].

Uma onda eletromagnética plana (e linearmente polarizada ao longo de uma diregédo
arbitraria 1) propagando-se nesse meio material pode ser matematicamente modelada como
[219, p. 397]:

E@® t) = Egel(K7-wt) g C.26 (a)
. KxE K .. N
H(#t) = = — Epel (7~ 0t) (R x 7) C.26 (b)
UW UwW

onde a amplitude do vetor campo elétrico (E,) é uma quantidade complexa e, também, possui

a informacdo da fase da onda (¢), ou seja:

Ey = Egft = (Egxe'® )y + (Eoye™®)f, + (Eo,e®)f, (C.27)

Define-se, também, o vetor de onda K que da a direcdo de propagacdo da radiagdo

eletromagnética no espaco, tal que:
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(C.28)

=
S
Il
o
0
l
Il
—
N
B
~—~—
=)
Il
—~
| €
N———"
)

Ou ainda:

nw

K =—
- (C.29)

Na eg. C.29 n é o indice de refracdo do material, definido pela razdo da velocidade de
propagacdo da luz no vécuo (co = 3,00 x 10® m/s? no SI) pela sua velocidade de propagagdo

no meio:

n=="= 22 (C.30)

A partir da lei de Faraday (eq. C.22) é possivel escrever a seguinte equacdo de onda:

, 0%E a%P
V2E — pogo 9tz Ho g2 (C.31)
Que admite como solugdes,
E@ t) = Ejei®7-wt) C.32(a) B(# t) = Byel(®T - i) C.32 (b)

Cujo significado fisico é que o campo elétrico da radiacdo eletromagnética de
frequéncia (o) excita o meio dielétrico polarizando-o na mesma frequéncia. Contudo, a
resposta da polarizacdo pode ocorrer fora de fase com a acéo externa. Essa diferenca de fase é
mais pronunciada em dielétricos ndo ideais (isolantes reais), ou seja, em materiais que

atenuam a energia transportada pela onda eletromagnética [221].

Agora, utilizando a linearidade da polarizacdo com o campo elétrico externo (eq.
C.24) — considerando a possibilidade que Eq(®) e Po(w) possam oscilar fora de fase o que leva
a susceptibilidade elétrica y.(w) ser um ndmero complexo — e de volta com as solugbes C.32

(@) e (b) na equacao de onda, se tem que:
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_]KZEOei(K-F - wt) + MOSOwZEOei(K-F -wt) — _Mowz(go)(eEo)ei(K'? - wt)

w
K=—.1+x, (C.33)

Co

Comparando esse resultado com a eq. C.29 é possivel reescrever o indice de refracdo

como uma quantidade complexa, tal que:

w nw
K:C—,/1+Xezc— & n=n+ik=Jl1+y, (C.34)

0 0

Quando a radiacdo eletromagnética propaga-se através de um meio dielétrico ndo ideal
(ou mesmo um condutor de condutividade elétrica o finita) parte da energia transportada pela
frente de onda € absorvida pelo material, esse fenbmeno estd diretamente associado a parte
imaginéria do indice de refracdo (x # 0), chamado na literatura de coeficiente de exting¢do
[192, p. 100].

Portanto, substituindo a eq. C.34 na eq. C.32 (a) reescreve-se o vetor campo elétrico

como,

E@® ) = Eoe‘(%)R'F e"w[(%)f”‘f] A (C.35)

A energia transportada por uma frente de onda eletromagnética, por unidade de tempo

e por unidade de area, é dada pelo médulo do vetor de Poynting (S):

Ly
Il
o5
X
T

(C.36)
Onde [S] = J/m?.s (no SI)

Logo, o vetor S pode ser explicitamente calculado como segue abaixo:



240
- 1 - — 1 — —_
S=§(E+E*)XE(H+H*)

§=—— [e2i®7-wt) (B x K x Ey) + e{&EK)" (E) x K* x E})

4uw [

+ pl(K-K)7 (ES < K X Eo) 4 e-2i(®F - wt) (Eg < K* x Eo)]

S 1 K(E, E K o] - e r a7 AW
S= 4,u—w [K(Eo . ES) + ]K*(EO 'ES) ]el(]K— )7

(K + K*)

E.|2 i(K—K*)-F
4w |Eql“e

S =

Que utilizando a eq. C.34, ficara:

> 1 w _ i iK)—(n—i 2'\.*
$ = [ 80 + (= 0] SR By e GE
- 1 n — ZK_(JJ k7| ~
S=—[—|EOIZe (& )“‘“]K (C.37)
21 ucy

Na eq. C.37 é possivel identificar o termo de atenuacdo da energia (absorvida pelo

meio material), ou seja, a exponencial negativa:

o= — (C.38)

tal que, no Sl [a] = m™.
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O vetor de Poynting escrito na forma da eg. C.37 é uma quantidade real, cujo mddulo
pode ser escrito de maneira a revelar explicitamente a dependéncia espectral da energia
transportada pela radiacdo [192, p. 112]:

471'K)R.r.> ]

- - 1
S| = S@). = 5| - lEolze” 5 (€39

onde subindice t denota uma média temporal.

C.3 Calculo da refletividade e da emissividade térmica de uma superficie

absorvedora de energia (x # 0) utilizando as equacgdes de Maxwell.

A partir dos resultados obtidos na secédo anterior (secdo C.2) considere, agora, 0 caso
de uma onda eletromagnética interagindo com a interface de separacdo entre dois meios
dielétricos semi-infinitos (e.g. ar — pele humana). Supondo sua direcdo de propagacdo ao

longo do eixo x (ou seja K = ), com o vetor campo elétrico linearmente polarizado no plano
Xy (ou seja E, = E,J) e, consequentemente, o vetor campo magnético polarizado no plano xz

(ou seja H, = H,k) (vide Figura C.6 abaixo no texto). Nesse contexto os vetores E, e H, (de

acordo com a eq. C.35) podem ser escritos como segue abaixo:

B, = Eoye (@) @0 C.40 (a)
" 1 KW . n
i - (LE ) PRI c L Dl C.40 (b)
pico HUCo Y
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YA

FiguraC.6  Onda eletromagnética polarizada na direcdo y propagando-se num meio dielétrico imperfeito com coeficiente
de extincéo (k # 0) da energia transportada pela frente de onda. Adaptado de: GRIFFITHS, D. J. 2013, p. 415 [219].

Primeiramente, essa interacdo dependera da orientacdo relativa da direcdo (6;) de
propagacdo da radiacdo eletromagnética incidente (proveniente do meio 1) com respeito a
direcdo normal a superficie de separacdo entre os dois meios (0 que define o plano de
incidéncia). Por exemplo, as Figuras C.7 (A) e (B) sdo dois diagramas representando uma
interface absorvedora (x # 0) na qual ocorrem a reflex&o (direcdo 6,) e a refracéo (direcéo y)

de uma onda eletromagnética plana polarizada paralelamente ao plano de incidéncia (campo

elétrico no plano x’y’ e cuja amplitude oscila na diregéo y’, tal que EM = (Eon,i)f' ).
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(A) Otida Tocidents Bl Otida Refletida

Meio 2

)
5

“ Ext
,4tlm ////,

Lx Ey,t

Onda Refratada/Transmitida

(B) Plano de Incidéncia

Direcao

Normal

FiguraC.7  Interacdo de uma onda eletromagnética com a interface de separacdo entre dois meios. (A) O campo elétrico
da onda plana esta polarizado paralelamente ao plano de incidéncia xy. (B). Mostra as dire¢cfes dos campos elétrico e
magnético e do vetor de Poynting. Adaptado de: ROBERT, S. e HOWELL, J. R. 1992, p. 104 [192].

Agora, tomando apenas a parte real da radiacdo incidente na superficie de separacdo

entre os meios 1 (indice de refracdo 7,) e 2 (indice de refracdo 7n,), ou seja:
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nw
Re{E”,i} = Ey);cos (C—x — wt) (C.41)
0

Com o auxilio da Figura C.7 (A) é possivel escrever a parte real das componentes do

campo elétrico incidente nas direcdes X, y e z:

Ex,i = _Ell,i Senﬁi C.42 (a)
Ey,i = Ell,i COSHi c.42 (b)
E,; =0 C.42 (c)

A distancia (x’) percorrida no tempo por uma frente de onda estd geometricamente
relacionada com a distancia (y) da mesma frente de onda até a interface de separacao através

da equacéo:
x' =y sen#; (C.43)
Logo,
nw

E.i = —Eg,; senb; cos (C—y sen@; — a)t) C.44 (a)

0

nw
E, i = Eg),; cos0; cos (C—y senf; — wt) C.44 (b)

0

Equacdes equivalentes podem ser escritas para a parte real das componentes x, y e z do

campo eletrico refletido (E| ;) e transmitido (ou refratado) (E) ), tal que:

nLw
E.r = —Ey, senb, cos (C—y senb, — a)t) C.45 (a)
0
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nyw
E,, = —Eqr cos6, cos (C—y senf, — wt) C.45 (b)
0
E,, =0 C.45 (c)
n,w
E.+ = —Eo ¢ seny cos (C—y seny — wt) C.46 (a)
0
ny,w
E, . = Ey) cosy cos (C—y seny — a)t) C.46 (b)
0
E,e =0 C.46 (c)

As condigfes de contorno que devem ser satisfeitas na interface de dois meios
dielétricos lineares, na auséncia de portadores de carga elétrica livres (p= 0) e cuja densidade
de corrente de transporte de cargas livres também é nula (Js = 0), para as componentes
paralelas (E, e H,) e perpendiculares (E, e H,) dos campos elétrico e magnético séo [219, p.
344]:

&by, =&k, C.47 (a) Ey, = E, C.47 (b)
=B, C.47 (c) Hy, = H, C.47 (d)

Da eq. C.47 (b) decorre que:
(Eyi+Eyr),_y = (Bye),_ (C.48)
Tal que,

T_llw T_lla)
Ey),i cos6; cos (—C y senf; — a)t) — Ey)r cos, cos (C—y senf, — wt)]
0 0
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n,w
——yseny — wt)]

= |Eo)r cOS) cos (
Co x=0

Sendo a frequéncia de propagacdo do sinal igual nos dois meios (w; = w, = w),

entdo, a eg. C.48 é valida somente se:

ny senf; = n; senb, = n, seny (C.49)
Decorrendo que:
0, =0, (C.50)
e
sent _ Lei de Snell c.51
senf;, 7, (Lei de Snell) (C.51)
Portanto, conclui-se da eq. C.48 que:
(C.52)

(E0||,i cosf; — Ey » cosﬁi)xzo = (EOII,t COSX)x=o

Agora, utilizando a condicdo de contorno para o campo magnético (eq. C.47 (d)),

decorre que:

(Hyi +Hyr) _o = (Hie) g (C.53)
Lembrando que,
Al = |E] (c54
uc '

E, portanto, contabilizando apenas a parte real da eq. C.53, se tem que (onde u; = uy)

(RaEoni + MaEonr) _, = (RaBoir), _, (C.55)
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Agora, dividindo a eq. C.52 pela eq. C.55 ¢ possivel eliminar o termo Ej, . e escrever
o coeficiente de reflexdo paralela, ou seja, a razdo entre as componentes paralelas das
amplitudes de campo elétrico refletido e incidente, tal que:

Eoyr n, cosO; — ny cosy
= <_ — ) (C.56)
Eoy i =0 n, cosf; + ny cosy =0
Aplicando as condic¢des de contorno para as componentes perpendiculares ao plano de
incidéncia dos campos elétrico e magnético (equacBes C.47 (a) e (c)) e procedendo
analogamente ao realizado até agora para as componentes paralelas, entéo, é possivel obter o
coeficiente de reflexdo perpendicular, ou seja, a razdo entre as componentes perpendiculares

das amplitudes de campo elétrico refletido (E,, ,-) e incidente (E,, ;), tal que:

Eo, » _ (ﬁz cosy —ny cosGi) (C.57)
Eoyi r0 N, cosy + ny cos0; '

1" x=0

Nas equacdes C.56 e C.57 as partes real e imaginaria correspondem, respectivamente,
a uma mudanca na amplitude e na fase da radiacdo refletida em relacdo a radiacdo incidente
[192, p. 111].

A analise até agora desenvolvida nessa secdo, utilizando as equacdes de Maxwell para
explicar a interacdo de uma onda eletromagnética com uma superficie absorvedora (k # 0),

considerou a reflexdo especular da radiagdo incidente nessa interface o que esta

explicitamente expresso na eq. C.50. E como as ondas incidente (E||_i) e refletida (E,LT) estdo
no mesmo plano (o plano de incidéncia) isto significa, também, que ndo ha dependéncia da
refletividade com o &ngulo ¢ (simetria azimutal), mas h4 uma dependéncia espectral devido a
variacdo de parametros épticos do meio material com o comprimento de onda (i.e. n(1), k(1)
e a(d)).

Entdo, de acordo com a eq. C.39 se tomarmos o quadrado dos coeficientes de reflexao,

Eor

2
ou seja (E ) , obteremos a fragéo da energia incidente proveniente de uma direcdo particular

0,i

(6;) que é refletida na interface de separacdo entre os dois meios dielétricos. Assim, séo
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definidas a refletividade direcional espectral especular paralela p;(4,8) e perpendicular

p, (4,8) como:

Eg )\ E 2
P12, 6:) = ( E""”) C.58 (a) p1(2,6:) = ( ) C.58 (b)

olli Eo,

Agora, como exemplo de aplicacdo, seja caso particular em que radiacdo
eletromagnética proveniente do ar atmosférico (i; = n,, suposto um dielétrico ideal, ou seja,
K4 = 0) seja refletida na superficie da pele humana (modelada como um dielétrico real, ou

seja, n, = n + ik). Nesse contexto, as equacdes C.58 (a) e (b) assumem a forma:

2

n + ik) cos6; — ng, cos
o, 6;) = |t 1) 05: — ay cOSY C59 (a)
(n + ix) cosB; + ngy, cosy
.6, = (n + ix) cosy — ng, cosH; 2 C.59 (b)
ol b (n + ix) cosy + ng, coso;

E para eliminar a dependéncia com o angulo de refracdo y no célculo da refletividade,

reescreve-se a lei de Snell (eq. C.51) na seguinte forma:

nar

- . - L
seny = senb; ot 1) &  seny = senb; TS (n —ik) (C.60)
Tal que:
[(n + ik) cosy]? = (n + ik)? (1 — sen?y)
(n + ik) cosy = \/(n + ik)?2 — n2, sen26; = (q — ip) (C.61)

O numero complexo com parte real (q) e parte imaginaria (p) definido na eq. C.61
acima pode ser explicitamente escrito em fungdo dos parametros constitutivos dos dois meios

materiais (n,,-, n € k) e do angulo de incidéncia (8;) [25]:
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(g — ip)? = (n+ ik)? — nZ, sen?o;

(g% —p?) — 2pqi = (n? — k? —n2, sen?d;) — 2nk i

Tal que
. nK
) p=— C.62 (a)
q
ii) q? —p? =n? — k? — nZ, sen?o;
q* — q*(n? — k2 — nZ, sen?6;) —n?k* = 0 C.62 (b)

A solucdo da equacdo de segundo grau em g2 seré:

1 1
q* = 2 (n* — k* — ng, sen®6;) + E\/(”Z — k% —ng, sen®6;)? + 4n’k? (C.63)

Substituindo a eq. C.53 em C.62 (a), obtém-se:

p n?k?

2 (m?2—k?2-— nZ, sen?0;) + \/(nz — K? —n2, sen?6,)? + 4n?k?

p?  n?k?[(n? — k? — nZ, sen?6;) — /(n? — k2 — nZ, sen?6;)* + 4n%x?|

2 (n? — k? — n2, sen?6;)? — (n? — k2 — nZ, sen?6;)? — 4n?k>

1 1
p? = > (—n? + k2 + nZ, sen?6;) + E\/(nz — k% — ng, sen?6;)? + 4n’k? (C.64)

Agora, de volta a eq. C.59 (a) substituindo (n + ik)cosy por g — ip e multiplicando a
razdo por seu complexo conjugado, entdo, calcula-se o valor de p;(4,6) (com base nas
equacoes C.63 e C.64) [25]:
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(n + ix)? cosB; — ny-(n + ix) cosy g

p(4,6;) =

(n+ik)? cosB; + ny (n + ix)cosy

2

(Lo = |12 = )c0s0; + i(2nc c050)] ~ nar(a = ip)
pPi\AG) = [(n? — k?)cosB; + i(2nk cosb;)] + ng-(q — ip)
1,6, = [(n? — k*)cosB; + i(2nk cos6;)] — ng(q — ip)

PG ) = [(n? — k?)cosO; + i(2nk cosO;)] + ng-(q — ip)

[(n? — k?)cosO; — i(2nk cos;)] — ng-(q + ip)
. {[(n2 — Kk?)cosO; — i(2nk cosB;)] + ng-(q + ip)}

onde,
(a+bi)—(c—di) (a—bi)—(c+di) (a—c)*+(b+d)?
(a+bi)+(c—di).(a—bi)+(c+di)_(a+c)2+(b—d)2

[(n? — k®)cosO; — ng q]* + [2nk cosO; — ngy p)?

pi(4,6;) = (C.69)

[(n? — k?)cosB; + ng, q]? + [2nk cos6; + ng,- pl?

Fazendo as mesma substitui¢es na eqg. C.59 (b), entdo, calcula-se o valor de p, (4, 6;)

(com base nas equagdes C.63 e C.64) [25]:

. 2
(q - lp) - nar COSHL

(C[ - lp) + Ngr cosH;

pJ_(/L Hl) =

p, (1,8, = (q — ng, cosB;) — ipl (@ — ngy cosH;) + ipl
1 yVi) —

(q + ng, cosH;) —ip . (q + ng, cosH;) + ip

Tal que:

(q — ngr cos6;)? + p?
(q + ng, cos6;)? + p?

pL(4,6;) = (C.66)

E para um caso mais geral, feita a suposicéo que o feixe proveniente do ar e incidente

sobre a superficie do dielétrico imperfeito ndo é polarizado em nenhuma direcdo especifica.
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Entdo, pode-se afirmar que a refletividade de uma onda ndo polarizada é composta por
contribuicéo igual de suas componentes e paralela perpendicular, ou seja [25], [192, p. 117]:

pi(4,6;) +p.(4,6;)

> (C.67)

p(/L 91) =

Ou ainda, de acordo com os resultados obtidos na secéo C.1, a substituicdo da eq. C.67
na eg. C.19 permite determinar emissividade direcional espectral da interface ar-pele humana

(suposta um dielétrico imperfeito e de superficie especular e opaca), tal que [25]:

pi(4,0;) +pi(4,6;)

: (C.68)

€(4,60,)=1-p,6;) =1—-

C.4 Monitoramento termografico da temperatura de superficies curvas:
modelos de Watmough (1970) e Clark (1976).

A termografia € uma técnica diagnostica precisa, quantificavel e sem contato fisico,
usada para visualizar e quantificar as mudancas nas temperaturas de uma superficie usando
cameras de infravermelho. E uma técnica ndo invasiva com promissoras aplicacoes
biomeédicas, a qual ja tem sido utilizada na detec¢do precoce de tumores de mama [126] e

melanoma [127] evitando bidpsias desnecessarias.

A correta avaliacdo e interpretacdo dos resultados de um mapeamento termogréafico
dependem de cuidadosa andlise dos principios fisicos que influenciam na formacéo do padréo
de distribuicdo de temperatura sobre a superficie do corpo. Por exemplo, a despeito da
uniformidade da temperatura de uma superficie curva, a sua emissao direcional ndo uniforme
de radiacdo térmica provoca distor¢fes e imprecisdo na determinacdo de sua temperatura real
utilizando uma camera de infravermelho. Assim, as temperaturas aparentes (To e Ty)
registradas por um radiémetro (e.g. uma camera termografica) de dois pontos diferentes A e B

sobre uma mesma superficie cilindrica isotérmica (com temperatura superficial real denotada



252

por Ts) é, portanto, fungdo da emissividade espectral e direcional dessa superficie (e, ), tal

qual representado pelo diagrama da Figura C.8.

Superficie

cilindrica
/_ isotérmica

Camera
de
Infravermelho

FiguraC.8  Temperaturas aparentes (T, e T,) registradas por uma camera de infravermelho de dois pontos diferentes A e
B sobre uma mesma superficie cilindrica isotérmica. Adaptado de: WATMOUGH, D. J. 1970, p. 03 [154].

O valor registrado pela camera termogréafica ao longo da direcdo normal a superficie
emissora (quando 0 = 0°) corresponde a temperatura real da superficie, ou seja, Tp = T .
Logo, o célculo da diferenca AT (8) = (Ts, — Tp) entre a temperatura real da superficie
isotérmica e a temperatura aparente (Ty) registrada pela cdmera termografica numa direcédo

qualquer com 0° < 6 < 90°, permite determinar o erro praticado nessa medida.

Watmough et al., num trabalho pioneiro em 1970 [154], consideraram o problema do
imageamento por infravermelho da superficie do corpo humano e a determinacdo do erro no
valor da temperatura aparente em funcédo do angulo (6) formado pela objetiva da camera e a
direcdo normal a superficie da pele na regido de interesse. Propuseram uma modelagem
matematica em que a superficie da pele € um meio dielétrico ideal ndo absorvedor de energia
térmica (x = 0) e, portanto, seu indice de refracdo é real. Além disso, também desprezam a

influéncia da reflexdo da radiacdo ambiente na superficie da pele, sobre a leitura da camera.

A partir do que ja foi desenvolvido nas se¢Oes anteriores, essa consideracgdes fisicas
equivalem a anular o coeficiente de extingdo nas equacbes C.65 e C.66 e, também
considerando o ar como dielétrico ideal com indice de refracdo n,. = 1, a emissividade

direcional espectral da pele pode ser calculada como:
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1 /B — cosO\* Bcosh — sen?0\’
€(40) =1~ 2 (,B + 6059) ' [1 * (BCOSG + sen26 (C-69)

onde,

B = +/(n? — sen20) (C.70)

A poténcia de radiacdo emitida por uma superficie real pode ser escrita em termos da
radiancia espectral de um corpo negro como (utilizando as equacfes C.4 e C.6 apresentadas

na secdo C.1 desse apéndice):

. c,
Q40)=€e(1,0) ——7—
€ - [e(ﬁ) B 1] (C.71)

Em 1963, Dreyfus desenvolveu um calculo para estimar a taxa de variagdo da radiacéo
de um corpo negro em uma regido espectral estreita em funcdo da temperatura. Para tanto,
utilizando a eq. C.4 (apresentada anteriormente na secdo C.1 desse apéndice), calcula-se a

seguinte quantidade [226]:

1 dQo()
Qen(d)  dT
Tal que:
L A C,
dT A5 (&) 2 T2
[e aT) + 1]
Logo:

. G2
1 dOQ., _ C, e(ﬁ)
0. dT _ ATZ [e(g_;) . 1]

(C.72)
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Em seu artigo também foi definido o seguinte pardmetro espectral m(4), como a taxa:

40
m(l) = M

(T)
Tal que:

m(/l)_ 1 .dQ.cn

T an dT (€79

A poténcia radiante espectral emitida por um corpo negro possui um maximo e o
comprimento de onda associado a esse maximo (A4,,4,) depende da temperatura T de sua
superficie. Esse poder emissivo espectral maximo é deslocado para comprimentos de onda
menores com 0 aumento da temperatura, conforme estabelecido na lei do Deslocamento de
Wien [161], [226]:

C
AmaxT = ;2 = 2898 um - K (C.74)

5
onde a = 5 é o pardmetro adimensional que maximiza a funcéo (ef_l) .

y!

max

Agora, definindo o parametro adimensional § = (/1 ) e substituindo na eq. C.74:

(C.75)

= R
S{hy
Il
<
0
<
IR
x| v

E possivel reescrever a eq. C.73 como:

m(2) = (—1) (C.76)
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E quando y > 1 isso implicaem m(1) =y .

Dreyfus ainda propds heuristicamente escrever o poder emissivo espectral de um

COrpo negro como:

an =k, T™ (C.77)

Tal que:
1 .dQ'm _ 1 1) m(A)
0., dT  kTm'* T

onde k, é constante para um dado comprimento de onda A.

Apesar da eq. C.77 ser uma aproximacdo Watmough e Oliver em seus resultados
experimentais (1969) confirmaram a validade dessa expressdo para pequenos valores de
temperatura onde m(A) é aproximadamente constante [154]. Portanto, a eq. C.71 é reescrita
em termos da eq. C.77 e a razdo entre a poténcia emitida por unidade de area e por unidade de

comprimento de onde pelos pontos A e B da Figura C.8:

Q(1,60) €(1,0) -k, T™(4,6)
0(1,0)  €(1,0) k; T™(1,0)

Tg _ m Eg
= \/E:o (C.78)

Lembrando que AT (0) = (Ts - Ty) € Ts = Ty, entdo erro na medida da temperatura

aparente de uma superficie curva devido o efeito da emissividade direcional €5 (supondo a
superficie um meio dielétrico perfeito e desprezando a reflexdo da radiacdo térmica

ambiental) é calculado como:
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AT(O) =T, | 1- "ﬁ:‘; (C.79)

E importante enfatizar a dependéncia espectral do erro na medida da temperatura

devido ao indice da raiz m(1) (eq. C.76).

Hé& ainda na literatura outro importante modelo tedrico para o célculo de AT (0) e que
mais recentemente foi utilizado por Cheng et al. (em 2012) para ajustar com boa concordancia
resultados experimentais que indicam a utilizacdo correta da técnica de termografia por
infravermelho no monitoramento acurado da temperatura de superficies curvas [184]. Esse
segundo modelo foi inicialmente proposto por Clark, J. A. em 1976 [183] e leva em
consideracdo a radiacdo térmica do ambiente refletida na superficie da pele e sua influéncia
sobre o registro da camera termografica. Porém, assim como no modelo de Watmough, a pele
é idealizada como um dielétrico perfeito (x = 0) e sua emissividade direcional e espectral
também é calculada utilizando a eq. C.69. Ele propGe que o ambiente pode ser tratado como
um grande recinto isotérmico com temperatura T,, de maneira que a radiagdo ambiental
experimentada por qualquer objeto em seu interior é difusa e igual a emissdo de um corpo
negro a mesma temperatura T, e, portanto, a poténcia radiante proveniente do ambiente que é

refletida na superficie da pele (e detectada pelo radiémetro) é calculada como:

Qa = (1 —€p)oT," (C.80)

Assim, para qualquer superficie no interior desse ambiente vale a lei de Kirchhoff (eq.
C.18), ou seja, €(4,60,¢) = a(4,6, ¢p) a emissividade hemisférica total da superficie da pele

serd igual a sua absortividade hemisférica total [161, Cap. 12].

Além disso, Clark assume diretamente a lei de Stefan-Boltzmann (eq. C.5) e define o
erro (AE) como a diferenca entre o valor da poténcia radiante emitida por um corpo negro
(Qcn(Ty) = oT,*) & mesma temperatura (Ts) da superficie real emissora, e a poténcia radiante
total: emitida (Q,(T,) = €p0T,*) e refletida (Q,) pela superficie real. Com base nessa

abordagem, conclui-se que o erro pode ser calculado como [183]:
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AE(0) = oTs* — [egoTs* + (1 — €9)aT,*|
AE(0) = (1 —€9)(oTs* — oT,*) (C.81)

A dependéncia direcional do célculo de AE(0) é devida a emissividade direcional (eg)

da superficie da pele.

A eq. C.81 ainda pode ser reescrita na forma das eq. C.82 abaixo:

AE() = C(1 — €9)(T, — T,) = AT () (C.82)

Tal que C = o (T; + T (Ts> + T,*) e AT () = (T, — Ty) « AE(6) onde Ty é a
temperatura aparente registrada pela camera termogréafica (dependente do angulo 8 formado
entre a direcdo de sua objetiva e a direcdo normal a pele na regido imageada). Em seu modelo,
Clark considerou a validade da eg. C.82 limitada ao intervalo de comprimentos de onda curtos

e, também, quando a diferenca entre T; e T, é pequena [183].

As equacOes C.79 e C.82 sdo dois resultados muito importantes da literatura e serdo
utilizadas no capitulo 4 para ajustar teoricamente alguns de nossos resultados experimentais.
Além da utilizacdo dos modelos de Watmough e Clark, também sera proposta uma nova

modelagem matematica inspirada nesses trabalhos.
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APENDICE D - Pareceres consubstanciados referentes ao projeto de pesquisa dessa tese
de doutorado protocolados junto a Comissdo de Etica no Uso de Animais — CEUA/UFG.



D.1

Primeiro parecer deferido em 14 de janeiro de 2013 sob N° 039/2012:

MINISTERIO DA EDUCACAO “
UNIVERSIDADE FEDERAL DE GOIAS ‘
PRO-REITORIA DE PESQUISA E POS-GRADUACAO UEG

COMISSAO DE ETICA NO USO DE ANIMAIS/CEUA

Goiania. 14 de janeiro 2013.

PARECER CONSUBSTANCIADO REFERENTE AO PROJETO DE PESQUISA
PROTOCOLADO NA CEUA SOB O N°. 039/2012

I. IDENTIFICACAO:

1. Titulo do projeto: Estudo do perfil toxicolbgico, atividade antitumoral, mutagenicidade,
genotoxicidade e mecanismo de indugdo de morte celular de diferentes complexos de ruténio em
camundongos

2. Pesquisador Responsavel: Elisangela de Paula Silveira Lacerda
3. Pesquisadores colaboradores

Andris Figueiroa Bakuzis

Aliny Pereira Lima

Cesar Augusto Sam-Tiago Vila Nova

Flavia de Castro Pereira

Francyelli Mariana dos Santos Mello

Wanessa Carvalho Pires

Wanderson Lucas da Costa

Unidade/Orgio: ICB — UFG

Unidade onde ser realizado: ICB

Data de apresentaciio do protocolo na CEUA: 04/04/2012
Data do relato: 14/05/2012

Data de Atendimento das Pendéncias: 11/01/2013

Lol

II - Parecer da CEUA:

Apds reunido com a coordenadora do projeto foi apresentada uma carta com o atendimento
das pendéncias quanto a analgesia dos animais.

Informamos que a Comissdo de Etica no Uso de Animais/C EUA da Universidade Federal de Goias,
ap0s analise das adequagdes solicitadas, Aprovou, o projeto acima referido, e o mesmo foi considerado
em acordo com os principios éticos vigentes.

O pesquisador responsavel devera encaminhar 8 CEUA/UFG, relatérios da pesquisa, encerramento,
conclusio(des) e publicacdo(des) de acordo com as recomendagdes da Resolugdo n. 01, da Lei 11.794/08.

-4
st

III - Data da reuniao: 14/01/13—— & :
Dra. Ekaterina Akimovna Botovchenco Rivera

Coordenadorzll da CEUA/{P&PPG/UFG
',“r s —l.Jr mn:,\lmoe Animais

. ‘awe%su{ma&’olurﬁ

Comissdo de Etica no Uso de Animais/CEUA

(Campus II) - CEP:74001-970, Goiania - Goias, Fone: (55-62) 3521-1215.
Email: ceua.ufg@gmail.com
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Pro-Reitoria de Pesquisa e Pos-Graduagdo/PRPPG-UFG, Caixa Postal: 131, Prédio da Reitoria, Piso 1, Campus Samambaia
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D.2  Segundo parecer deferido em 03 de marco de 2015 sob N° 098/14:

MINISTERIO DA EDUCACAO “‘.
UNIVERSIDADE FEDERAL DE GOIAS o i
PRO-REITORIA DE PESQUISA E INOVACAO UFG
COMISSAO DE ETICA NO USO DE ANIMAIS/CEUA

Goiania, 03 de margo de 2015.

PARECER CONSUBSTANCIADO REFERENTE AO ATENDIMENTO DE
PENDENCIA DO PROTOCOLO N°. 098/14

I. IDENTIFICACAO:

1. Titulo do projeto: Estudo do perfil toxicoldgico, atividade antitumoral, mutagenicidade,
genotoxicidade e mecanismo de indu¢do de morte celular de diferentes nanoparticulas magnéticas
apos tratamento por hipertermia em camundongos.

2. Pesquisador Responsavel: Sonia Fatima Oliveira Santos
Unidade/Orgio do pesquisador: Laboratério de Genética Molecular e Citogenética -
ICB/UFG

4. Pesquisadores Participantes: Elisangela de Paula Silveira Lacerda (doutora, coordenadora);

Andris Figueiroa Bakuzis (doutor, orientador); Francyelli Mariana dos Santos Mello

(doutoranda, aluna); Hugo Delleon da Silva (pds-doutorando, aluno orientador); Wanessa

Carvalho Pires (doutoranda, aluna); Paula Francinete Faustino da Silva (mestranda, aluna);

Harley Fernandes Rodrigues (doutorando, aluno fisica); Gustavo Capistrano (mestrando,

aluno fisica); Milton Rodrigues da Silva Junior (mestrando, aluno fisica) e Nicholas Zufelato

(mestrando da fisica).

Unidade onde sera realizado: Instituto de Ciéncias Bioldgicas (ICB)

Data de apresentacido do protocolo a CEUA: 30/10/14

Data parecer da CEUA: 08/12/2014

Data de Atendimento das Pendéncias: 24/02/2015

® N ;

II - Parecer da CEUA:

Informamos que a Comissdo de Etica no Uso de Animais/CEUA da Universidade Federal de Goias, apos
analise das adequagdes solicitadas, aprovou, o projeto acima referido e o mesmo foi considerado em
acordo com os principios éticos vigentes. Reiteramos a importancia deste Parecer Consubstanciado, e
lembramos que o(a) pesquisador(a) responsavel devera encaminhar a CEUA-PRPI-UFG o Relatério
Final baseado na conclusdo do estudo e na incidéncia de publica¢es decorrentes deste, de acordo com o
disposto na Lei n°. 11.794 de 08/10/2008, ¢ Resolugdo Normativa n°. 01, de 09/07/2010 do Conselho
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