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RESUMO

Os sistemas de planejamento de tratamento em radioterapia (SPT) podem
falhar bastante em situacdes que envolvam heterogeneidades, principalmente
heterogeneidades de baixa densidade. Este problema é ainda maior quando s&o
utilizados campos de radiagcdo pequenos, com aresta inferior a 5 cm, tipicos de
IMRT e radiocirurgia. Neste trabalho é feita uma revisédo de dois artigos recentes que
avaliam os SPT Eclipse, CadPlan e Helax-TMS, operando com os algoritmos Batho,
Batho Modificado, Equivalente Tecido-Ar, Algoritmo Analitico Anisotropico, Pencil
Bean e Cone Colapsado. Observou-se que os algoritmos baseados em correcdes
matematicas (Batho, Batho Modificado, Equivalente Tecido-Ar e Pencil Bean) podem
falhar em até 100% no calculo do percentual de dose em profundidade, sendo o
principal motivo desta falha a ndo consideracdo do desequilibrio eletrénico lateral,
enquanto os algoritmos baseados parcialmente em Monte Carlos (Algoritmo
Analitico Anisotrépico, Cone Colapsado) podem falhar em até 40% no caso do
Algoritmo Analitico Anisotrépico e em até 8% quando do uso do Algoritmo Cone
Colapsado, sendo os pontos de maiores diferencas nos dois algoritmos, encontrados

proximos a regido de interface entre o tecido mole e o tecido de pulmé&o.

Palavras-chave: Heterogeneidade; Algoritmo de Correcéo; Desequilibrio Eletrénico

Lateral.



ABSTRACT

The treatment planning systems used in radiotherapy can fail in situations
involving heterogeneities, especially low-density ones. This problem is even more
important when small radiation fields are used, with lateral edge smaller than 5 cm,
typical IMRT and radiosurgery fields. In this paper a review of two recent articles that
evaluate the TPS Eclipse, CadPlan and Helax TMS-operating with the algorithms
Batho, Modified Batho, Equivalent Tissue-Air, Anisotropic Analytical Algorithm, TMS
collapsed cone and TMS Pencil beam was carried out. It was observed that the
algorithms based on mathematical corrections (Batho, Modified Batho, Equivalent
Tissue-Air and Pencil Bean) may fail up to 100% in calculating the percentage depth
dose, being the main reason for this failure not to consider the lateral electronic
desiquilibrium, while the algorithms based partly on Monte Carlo (Anisotropic
Analytical Algorithm, collapse cone) failure by 40% in the case of Anisotropic
Analytical Algorithm and up to 8% when the collapsed cone algorithm is used, with
the points of major differences in the two algorithms found near the interface region

between soft tissue and lung tissue

Keywords: Keywords: Heterogeneity, Correction Algorithms, Side Electronic

Unbalance
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1. INTRODUCAO

Radioterapia € o uso de radiacao ionizante, tais como fotons de alta energia ou
particulas, para tratar pacientes com cancer e ocasionalmente condicdes néao-
malignas, sendo um modo efetivo para tratar muitos tipos de canceres em quase
toda parte do corpo. Mais da metade das pessoas com cancer sédo tratadas com

radiacao.

A radiacao ionizante aplicada ao tumor e interage com os atomos do corpo,
dando origem a ejecdo de elétrons rapidos que ionizam sua circunvizinhanca,
criando efeitos como a hidrélise (quebra de moléculas aquosas) e a ruptura da
cadeia de DNA, inativando sistemas vitais para a célula e a sua capacidade de

reproducao.

Antes de se realizar qualquer tipo de tratamento em radioterapia, necessita-
se, que o fisico médico faca o seu planejamento, pois qualquer erro na execucgao
desse procedimento pode causar danos irreversiveis ao tecido sadio irradiado. Na
execucdo desse planejamento, o profissional levard em consideracao varios fatores,
de modo que a dose prescrita pelo médico distribua-se de forma homogénea no
volume de tratamento. S&o eles: o tamanho de campo, a profundidade de entrega da

dose prescrita, 0 uso de filtro ou bandeja, a escolha da energia e o volume irradiado.

No caso do planejamento do tratamento de pulméao, sera dada uma atencéo
especial a margem de movimento (devido a respiracéo), a proximidade com érgaos
vitais como o es6fago, a medula espinhal e ao coragéo, bem com a heterogeneidade

representada pelo préprio tecido do pulméo.

O corpo humano é composto por diferentes tipos de células, isso contribui
para que haja tecidos com densidades diferentes. Devido a esta diferenca de
densidade, os efeitos da radiagdo sobre os diferentes tecidos sofrerdo variacdo, de
modo que tanto a absor¢éo da radiacdo quanto o seu espalhamento serao diferentes
dependendo do tecido, alterando assim o perfil da variacdo da dose com a
profundidade de tecido. E possivel citar algumas regifes do corpo humano que se
constituem em heterogeneidades importantes, como por exemplo, o pulmé&o, os

0Ss0s, 0s dentes, as cavidades orais, passagens nasais e o cérebro. As proteses
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metalicas inseridas cirurgicamente também podem alterar significativamente o perfil
de dose em profundidade. (DA ROSA et al.,2010)

No ano de 1972, Godfrey Hounsfield (CARVALHO, 2007) realizou o invento,
que definitivamente contribuiria para o avanco tecnologico da medicina, criando o
primeiro aparelho tomégrafo. Com o uso desse equipamento, tornou-se possivel a
verificacdo in vivo da densidade de todo o tecido humano, pois até esse momento,
as doses eram calculadas considerando que o corpo humano fosse formado
inteiramente de agua. A partir desse momento deu-se inicio a pesquisas visando
incorporar as correcdes de densidade na distribuicdo de dose, criando-se algoritmos,
qgue foram incorporados aos sistemas de planejamento de tratamento (SPT). Ao se
considerar uma regido heterogénea como homogénea, pode-se causar sub ou
sobre-dosagem nessa regido, o que ndo sera benéfico para o tratamento
(CARRASCO et al., 2004)

O uso de campos de radiacdo eletromagnética, fétons, de pequenas areas,
principalmente na presenca de materiais heterogéneos de baixa densidade, pode se
tornar um cenario complexo para ser analisado por um Sistema de Planejamento de
Tratamento (SPT) com a finalidade de determinacéo das distribuicdes de dose. Este
fato torna-se mais importante ainda, se o0s algoritmos de correcdo de
heterogeneidades presentes no SPT ndo sao capazes de considerar o desequilibrio
eletrbnico lateral que ocorre em tais condicdes (CARRASCO et al., 2004; EZZELL.,
2003; DA ROSA el al 2010). Os feixes de radiacéo estreitos sdo atualmente muito
comuns na radioterapia, principalmente quando novas tecnologias de tratamento sdo
empregadas como, por exemplo, a radioterapia de intensidade modulada (sigla em
inglés IMRT, Intensity Modulated Radiation Therapy) e a radiocirurgia (CARRASCO
et al., 2004; MOSKVIN et al., 2004).

O tecido pulmonar € uma das mais importantes heterogeneidades de baixa
densidade que podem impactar sobre o sucesso de um tratamento radioterapéutico.
Esta heterogeneidade merece atencdo especial ndo s6 porque a auséncia de
equilibrio eletrébnico pode interferir na qualidade do planejamento do tratamento
guando feixes de fétons estreitos estdo envolvidos no processo, mas também devido

ao movimento dos pulmdes durante a respiracdo do paciente, que € um fator
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adicional de complexidade na administracdo da dose terapéutica (ROSU et al.,
2007).

Adicionalmente, o tratamento do céancer de pulmdo se torna, ainda, mais
importante no Brasil quando, segundo o Instituto Nacional de Cancer (INCA)
(www.inca.gov.br), em 2011, sédo esperados 236.240 novos casos de cancer. Deste
total, 27.630 sao de cancer de pulmao, sendo 17.800 em homens e 9.830 em
mulheres. A taxa de mortalidade € a mais elevada entre todos os tipos de céancer,
em torno de 20.622, sendo 13.141 homens e 7.480 mulheres.

Neste trabalho sera apresentada uma revisao de publicacdes (CARRASCO et
al., 2004; DA ROSA et al.,2010) de diferentes autores que estudaram o
desempenho dos algoritmos existentes para o0s sistemas de planejamento de
tratamento Eclipse, Cadplan e Helax-TMS quando a regido heterogénea constituida
pelo pulméo se faz presente. Os algoritmos considerados sdo o Batho, o Batho
Modificado, a Razado Tecido Ar Equivalente, TMS “Pencil Beam”, Cone Colapsado e
o Algoritmo Analitico Anisotropico (AAA).

OBJETIVO DO TRABALHO
Revisar dois artigos (Da Rosa et al, 2010; e Carrasco et al.,, 2004) que

estudaram trés sistemas de planejamento com algoritmos de correcdo de

heterogeneidade diferentes considerando o tecido pulmonar.

JUSTIFICATIVA PARA O TRABALHO

Avaliar a capacidade dos sistemas de planejamento ao trabalhar em

determinadas condi¢es especificas.
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2. FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 O CANCER

E uma doenca que afeta geneticamente a célula, causando crescimento e
divisdo desordenada, invadindo e consequéntemente comprometendo o
funcionamento dos 6rgéos e sistemas. O cancer pode se disseminar por outras
regides do nosso corpo, através do mecanismo de metastase (nome esse derivado
do grego metastatis = mudancas de lugar, transferéncia), que através de um tumor
existente forma uma nova leséo tumoral, mesmo sem haver uma continuidade entre
as duas. Esse processo ocorre por meio de uma célula tumoral que se desprende e,
através do intersticio ou da corrente sanguinea, forma uma nova col6nia neoplasica.
Essa patologia s6é ocorrera quando se tratar de céancer maligno

(www.prevencaoocancer.com.br).

O cancer pode ser considerado maligno (adenocarcinoma), caso multiplique-
se desordenadamente invadindo tecidos e 6rgdos. No caso do cancer benigno
(hiperplasia), trata-se de uma massa autolimitada, que ndo gera invasao a tecidos
adjacentes. Suas células sdo bem semelhantes ao tecido normal e, embora seja
considerado o tipo menos danoso, alguns tumores benignos podem ser capazes de

tornarem-se malignos (www.famerp.br/atlasvirtual).

N&o se pode falar de cancer sem que se abordem seus fatores de risco, que

Sa0 0s eventos existentes para que uma pessoa saudavel adquira a doenca.

Existem dois fatores de risco: controlaveis (tabagismo, dieta e as exposi¢des
solares e a radiagBes) e incontrolaveis ou intrinsecos (idade, o género e o0s

antecedentes familiares).

Embora estejamos abordando os fatores de forma isolada o cancer, como

muitas doencgas cronicas, é causado pela soma de varios fatores.

O tabagismo e o alcoolismo sdo os maiores fatores de risco que podem ser
prevenidos, pois 0s 6rgdos expostos diretamente a fumaca sado os de maior risco, 0

gue nado quer dizer que serdo 0s Unicos atingidos. Podemos citar como exemplo: a
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bexiga, o colo uterino e o pancreas. Ja o alcoolismo serve como uma espécie de

solvente para as substancias cancerigenas do tabaco.

O risco ao cancer estad associado a fatores como: obesidade, alimentagéo
com base em gordura animal, carne vermelha e calcio. Ja uma dieta rica em
vegetais, selénio, vitaminas D e E, licopeno e 6mega-3, podem propiciar sua

prevencao (www.inca.org.br).

Entre alguns fatores de risco para ocorréncia do cancer, podemos citar a
inducdo por radiagdo, que cada regido é regida pelo grau de radiossensibilidade
celular, conforme demonstrado na tabela 1, que indica o tipo de tecido ou érgéao e o
fator de peso a ele atribuido conforme a ICRP 103. Segundo Tribodeau e Bergonier,
0 grau estd associado a diferenciacdo celular e sua atividade mitética e, sendo
assim, quanto mais indiferenciado e ploriferativo, maior sera a radiossensibilidade

desse tecido.

Tabela 1: Fatores de peso (wy) para 6rgaos ou tecidos

Tecido/6rgdo humano Fatores de peso W+ - ICRP 103
Gonadas 0,20
Mama 0,05
Medula éssea (vermelha) 0,12
Pulméao 0,12
Superficie 6ssea 0,01
Tiredide 0,05
Célon 0,12
Estbmago 0,12
Figado 0,05
Bexiga 0,05
Esb6fago 0,05
Pele 0,01
Outros 6rgdos 0,05
Irradiacdo de corpo inteiro 1

Fonte: ICRP 103 (2007)

Pessoas de pele branca, cabelos e olhos claros sofrem um maior risco de
desenvolverem cancer de pele. Com a diminuicdo da camada de ozbnio eleva-se o
incremento de radiagdo ultravioleta do tipo B (UVB) que é extremamente nociva ao
ser humano. A camada de 0z6nio seria responsavel pela absorcdo de grande parte

dessa radiacao.
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Existem também fatores virais que podem estar associados ao surgimento do
cancer como o0 virus papiloma e herpes genital que estdo frequentemente

associados a um tipo de cancer de colo uterino o “papovavirus”.

Fatores de risco ocupacionais que relacionam lugares e atividades que

aumentariam a probabilidade de obtencdo dessa doenca.

A hereditariedade também pode originar cancer, caso a célula afetada
geneticamente seja uma célula germinativa, existe uma probabilidade de

hereditariedade estimada entre 5 a 10%.

2.1.1 CANCER DE PULMAO

O céancer de pulméo, assim como outros tipos de canceres, € considerado
assintomatico em seu estagio inicial, sendo uma pequena parcela diagnosticada em
seu estagio inicial. Sua descoberta esta muito associada a investigacées de regifes
distintas, que posteriormente € identificado através de lesdes pré-cancerosas no
pulm&o, invisiveis ao exame de raios-X e ndo causando sintomas. Essas alteracdes
podem ser detectadas por andlise de células que revestem as vias respiratorias dos

fumantes.

Quando as areas pré-cancerosas transformam-se em cancerosas, produzem
Novos vasos sanguineos (angiogénese) em sua periferia. Os vasos produzidos
serdo os provedores de nutrientes para que se desenvolva o tumor. Somente com o
desenvolvimento desse tumor, 0 exame de raios-X seria capaz de diagnostica-lo.
Apods todo esse desenvolvimento a metastase poderd ja haver acometido outros

orgéos (www.inca.org.br).

2.1.2 TIPOS DE CANCER DE PULMAO

Existem trés tipos principais de cancer de pulmao, os quais sao classificados

de acordo com sua forma de tratamento: cancer de células pequenas, cancer de
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células ndo-pequenas e cancer de células mistas (com caracteristicas dos outros
dois).

A divisdo dos casos de cancer de pulméao é de: 85% sé&o do tipo de células

nao-pequenas e 15% sao do tipo de células pequenas.

O céancer de pulmao do tipo células ndo-pequenas, se divide em trés subtipos,
de acordo com a forma e caracteristica das células: adenocarcinoma: responde por
40% dos canceres de pulmdo e geralmente surge na parte periférica do pulmao;
carcinoma epidermoide ou de células escamosas: representa de 25% e 30% dos
canceres de pulmdo. Estdo associados ao fumo e tendem a aparecer perto dos
brénquios e finalmente, carcinoma de células grandes (10% e 15% dos casos),
podem aparecer em qualquer parte do pulméo e tende a crescer e se disseminar

rapidamente.

O tumor de células pequenas comeca nos brdonquios, perto do centro do
torax. Multiplica-se rapidamente e forma tumores grandes, que se espalham por
varias partes do corpo. Isso significa que o tratamento do carcinoma pulmonar de
células pequenas precisa incluir drogas capazes de destruir células cancerosas em
varias partes do organismo. Esse € basicamente um cancer de fumantes, rarissimo

em pessoas que nunca fumaram (www.inca.org.br).

2.1.3 ESTADIAMENTO

E a avaliacdo de quanto o cancer se espalhou e sera fator determinante no
tratamento, quanto as suas chances de recuperacao. Os estagios da doenca vao de

zero a quatro, quanto maior o niumero, mais grave a fase da doenca.

Os sistemas de estadiamento para carcinoma pulmonar de células pequenas

e de células ndo-pequenas séao diferentes.

No caso de cancer de pulméao de células ndo-pequenas, o sistema utilizado é
o American Joint Committee on Cancer (AJCC), que utiliza algarismos romanos de O
a IV (0 a 4) e alguns estagios sao divididos em A e B. Em geral, quanto menor o

namero, menor a chance de o cancer ser espalhado.
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Quanto maior o numero, mais grave a doenca. A tabela 2 demonstra a
expectativa de sobrevida, do pacientes com cancer, de pelo menos cinco anos ap6s
o diagnostico. Nao sédo considerados pacientes que morrem por outras causas. O
quadro representa um panorama geral, pois cada caso é unico e ndo ha como
prever o que vai ocorrer. SO a equipe que atende cada paciente pode tirar suas

davidas sobre chances de cura e sobrevida (www.hcanc.org.br).

Tabela 2: Niveis de estadiamento do cancer.

Estagio Taxa de sobrevida apds 5 anos
I 47%
Il 26%
1 8%
v 2%

Fonte: www.hcanc.org.br

Apos o final do tratamento do cancer de pulmd@o ha necessidade de
acompanhamento periddico com um médico oncologista, devido a necessidade de
se pesquisar uma possivel recorréncia do tumor, ou mesmo, 0 aparecimento de

outros tumores.

O acompanhamento consiste em consulta médica onde sdo pesquisados
alguns sintomas e sinais, além de exames radioldgicos solicitados pelo oncologista,
conforme a necessidade de cada caso. Nos primeiros dois anos o0 acompanhamento
e feito a cada trés meses, do segundo ao quinto ano, a cada seis meses e

anualmente depois do quinto ano do término do tratamento (www.inca.org.br).

2.1.4 SINAIS E SINTOMAS DE CANCER DE PULMAO

As pessoas afetadas com essa patologia podem apresentar tosse que nao
melhora, dor no peito, que piora quando em inspiracao profunda, rouquiddo, perda
de peso sem motivo aparente, presenca de sangue no catarro, bronquites e

pneumonias recorrentes, respiracdo pesada e dificil (como asméticos).
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Quando o céancer de pulmao se espalha para outros 6rgédos ele pode causar
dor nos ossos, fraqueza ou dorméncia de bracos e pernas, ictericia (pele e olhos
com tom amarelado), aparecimento de nodulos na superficie do corpo (causados
pela disseminacdo do cancer para a pele ou ganglios linfaticos na regido do pescoco

e térax) (www.abcdasaude.com.br).

2.2 ANATOMIA DO PULMAO E SISTEMA RESPIRATORIO

Na anatomia, sistema € o conjunto de Orgdos que tem como obijetivo
desempenhar fun¢des no corpo humano que levam a mesma finalidade, no caso do
sistema respiratorio, promover a troca gasosa entre o individuo e o meio. Os 6rgaos
do sistema respiratério dos vertebrados terrestres séo: nariz, cavidade nasal
(dividida em duas fossas nasais), faringe, laringe, traquéia, brénquios e pulmdes
com bronquiolos e alvéolos (DE GRAAF, 2009).

2.3 RADIOTERAPIA

O proposito da radiaterapia € destruir/matar as células cancerosas, com o

menor risco possivel para as células normais.

A radiacao ionizante aplicada é responsavel pelo efeito fisico-quimico, no qual
a energia carregada interage com os atomos do corpo dando origem a ejecdo de
elétrons rapidos que ionizam sua circunvizinhanca, criando efeitos como a hidrélise
(quebra de moléculas aquosa) e a ruptura da cadeia de DNA, inativando sistemas

vitais para a célula e sua incapacidade de reproducédo (www.sbradioterapia.com.br).

A radiagéo ionizante pode ser classificada como:

Diretamente lonizante (elétron, prétons, ions e particulas alfa). S&o particulas
carregadas que depositam energia diretamente sobre os atomos causando sua
ionizacao atraves do seu campo Coulombiano entre a radiacdo e os elétrons do

meio.

Indiretamente lonizante (fétons de raios-X, raios gama e néutrons). Por néao

possuirem carga elétrica, ndo originam campo elétrico, sendo assim interagem de
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maneira individual. Elas depositam energia no meio através de um processo de duas
etapas: na primeira etapa, particulas carregadas séo liberadas no meio. Na segunda
etapa as particulas liberadas depositam energia no meio através de interacfes
Coulombianas com elétrons do meio produzindo assim danos quimicos, fisicos e
bioldgicos no meio absorvedor (TAUHATA, 2008).

As fontes usadas para o tratamento de radioterapia séo:
e Raios - X de baixa energia (tubo de raios - X convencional).
e Raios gama (isétopos radioativos).
¢ Raios - X de alta energia (aceleradores lineares).
e Elétrons de alta energia (aceleradores lineares, emissao termidnica e

aceleracéo).

A radioterapia € principalmente dividida em dois métodos de tratamentos, que
sdo distinguidos em relacdo ao posicionamento da fonte no paciente, sdo eles:
teleterapia (a fonte de radiacéo fica localizada a certa distancia do paciente, de 80 a
100 cm, ou seja, externa ao paciente) e braquiterapia (a fonte de radiagdo, ou
material radioativo, estd inserido dentro das cavidades naturais do corpo do

paciente, podendo ser também implantadas no tecido).

Teleterapia: é o tratamento feito através de emisséo de radiacao direcionada
para o tumor com objetivo de destruir paulatinamente as células doentes. Podem
ser usados aparelhos aceleradores de particulas ou fonte de is6topos radioativos. O
tratamento € composto por inUmeras se¢cfes no qual serd fracionada a dose total
pela quantidade de dias. Apesar de indolor, pode-se observar seus efeitos colaterais

causados pela radiacao.

Braquiterapia: € um procedimento ambulatorial no qual a maioria dos doentes
pode regressar para casa no mesmo dia do tratamento. Diferentemente da
teleterapia, a fonte radioativa fica em contato ou é inserida internamente em uma
cavidade do corpo, podendo ser permanente ou temporaria. Nesse tratamento séo

utilizados dois elementos distintos: o iodo 125 e o paladio 103 (www.fsc.ufc.br).

7

Outra modalidade de tratamento € a Radiocirurgia, que utiliza radiacbes
ionizantes, dirigidas por um sistema de coordenadas espaciais (estereotaxia) para

atingir tumores, malignos ou benignos, e malformacgdes arteriovenosas, em regides
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profundas do cérebro. A radiagcdo é aplicada externamente, ndo havendo
necessidade de abrir o cranio para alcancar a area a ser tratada.

A grande diferenca entre os dois métodos anteriores e a radiocirurgia é na
forma como os raios sédo aplicados. Enquanto a radioterapia convencional direciona
0s raios por meio de posicdes fixas, fracionando as doses ao longo de algumas
poucas semanas, a radiocirurgia € realizada em uma Unica sessédo, ou em algumas
poucas sessfes, com a aplicacéo de altas doses de radiacdo, variando a posi¢cao do

feixe de raios durante o procedimento (www.einstein.br).

2.4 GRANDEZAS RADIOLOGICAS IMPORTANTES EM RADIOTERAPIA

2.4.1 DOSE ABSORVIDA

A dose absorvida D é definida como a quantidade de energia (de) cedida a um
material pela radiacdo ionizante, por unidade de massa do material (dy), € esta
representada na equacao 1.

de
D= O, @)

A dose absorvida é medida em joules por quilograma (J/kg) e sua unidade
denomina-se gray (Gy) (CAMPOS, 2006; SCAFF, 2008), e esta representada na
equacao 2.

1 Gy=— )
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2.4.2 KERMA

O KERMA (Kinectic Energy Released per unit of Mass) inclui a energia
recebida pelas particulas carregadas, normalmente elétrons de ionizacdo, estes
podem dissipa-la nas colisbes sucessivas com outros elétrons, ou na producdo de

radiacéo de freamento (bremsstrahlung), e esta representada na equagéo 3.

K, = K¢ + K, (3)

O KERMA de colisédo (K;) € a parte do KERMA que quantifica a producédo de
elétrons que dissipam sua energia através da ionizacao ao longo de sua trajetéria no
meio, ou proxima a ela, e é o resultado de interacdes das forcas Coulombianas com
elétrons atbmicos. Em outras palavras, € o valor esperado para a energia transferida
para particulas carregadas por unidades de massa no ponto de interesse, excluindo

as perdas radiativas.

O KERMA radiativo (K;) € a parte do KERMA que descreve a producdo de
fétons através da radiacdo de frenamento de particulas carregadas ou através da
aniquilacdo do elétron-pésitron em vbo. Ele é resultado, respectivamente da
interacdo das particulas carregadas com o0s nlcleos atdbmicos via campo

Coulombiano e através da aniquilacdo em véo (PERES, 2008).

2.4.3 RELACAO ENTRE DOSE ABSORVIDA E KERMA

A diferenca entre KERMA e dose absorvida, € que esta depende da energia
média absorvida na regido de interacdo (local) e 0 KERMA, depende da energia total
transferida ao material. Isto significa que, do valor transferido, uma parte € dissipada
por radiacdo de freamento, outra sob forma de luz ou raios X caracteristicos, quando
da excitacdo e desexcitagdo dos atomos que interagiram com os elétrons de
ionizacdo. Para se estabelecer uma relacdo entre KERMA e dose absorvida é

preciso que haja equilibrio de particulas carregadas ou equilibrio eletrénico.
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Geralmente a transferéncia de energia de um feixe de foétons para particulas
carregadas em um determinado ponto ndo considera a absor¢cdo de energia pelo
meio no mesmo local, devido a propagacédo dos elétrons secundarios. Uma vez que,
os fotons de perda radiativa dos elétrons escapam do volume de interesse,
usualmente a dose absorvida é relacionada com o KERMA de colisdo (K¢). (BIRAL,
2002)

2.4.4 EQUILIBRIO DE PARTICULAS CARREGADAS (EQUILIBRIO
ELETRONICO)

O equilibrio acontece quando o nimero de elétrons secundarios que entram e
param dentro de um elemento de massa d, € igual ao namero de elétrons

secundarios criados e que saem do mesmo volume.

Na pratica, um equilibrio entre particulas carregadas é virtualmente
impossivel de ser atingido. Nos feixes de fétons, a atenuacdo do meio, onde eles
fluem n&o permanece constante e assim o numero de elétrons a serem produzidos a
diferentes profundidades também ndo € constante. Mesmo que o verdadeiro
equilibrio eletrénico néo exista, ha situacdes em que temos D (dose absorvida) igual
ao K; (CARRASCO et al., 2004; TAUHATA, 2008).

2.4.5 DESEQUILIBRIO ELETRONICO LATERAL

Para tamanhos de campos pequenos ocorre outro efeito fisico que € o
desequilibrio eletronico lateral. O mesmo ocorre quando a distancia entre um ponto
de interesse dentro de um campo e a sua borda € igual ou menor do que o alcance
da interagdo Compton para uma dada energia. A interagdo Compton produz uma
trasferéncia de energia dos elétrons para um ponto fora do campo de radiagéo.
Quando o alcance de elétrons Compton gerados é a metade do tamanho do campo
de irradiacdo (ou seja, campo pequeno), qualquer interacdo ira produzir um elétron
que podera transferir sua energia para um ponto fora do campo de radiacéo.

Portanto, mesmo aquelas interacdes que ocorrem no eixo central do feixe irdo gerar
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elétrons que ndo substituirdo outros elétrons gerados em outras partes do campo,
perdendo assim, o equilibrio eletrdnico. Além disso, devido ao amplo alcance desses
elétrons em um meio de baixa densidade em comparacdo com um meio equivalente
a agua, a falta de equilibrio eletrénico lateral ocorre com maior fequéncia nos meios
menos densos (CARRASCO et al., 2004; TAUHATA, 2008).

2.5 PARAMETROS DE PLANEJAMENTO

E de suma importancia que alguns parametros de distribuicdo de dose no
corpo humano sejam conhecidos. Através deles é possivel determinar a dose ao ser
administrada ao paciente e comparar com a prescrita pelo médico (CARRASCO et
al., 2004)

2.5.1 RAZAO TECIDO - FANTOMA E RAZAO TECIDO MAXIMO(TPR)
O TPR é definido na equacéo 4 da seguinte forma:

TPR(S,Q,d) = DD—df 4)

onde:

S é o tamanho do campo;

Q é a energia do feixe;

d é a profundidade no tecido;

D4 é a taxa de dose em um fantoma no ponto arbitrario “d” no centro do €ixo;

Dt € a taxa de dose no mesmo fantoma em uma profundidade de referéncia “ref”

(tipicamente 5 ou 10 cm) no eixos centrais do feixe.
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A geometria para a medicao de doses DQ e DQe € demonstrado na Figura 1.

Meio Espalhador

Figura 1. Geometria para medida do TPR. (a) Geometria para medida da dose D, na posicdo d
interior do meio espalhador, (b) geometria para medida da dose x D’ na posig¢édo d’s no interior do meio
espalhador, DFS (Distancia Fonte Superficie) e DFI (Distancia Fonte Isocentro).

Na razéo tecido-maximo existe um tipo especial de TPR no qual a posi¢ao de
referéncia dy € igual a profundidade de dose maxima d,, ponto onde ha uma maior
deposicao de dose do feixe emitido, receberd o nome de TMR (“Tissue-Maximum
Ratio”) (CARRASCO et al., 2004)

Dg

TMR(S,Q,d) =

®)

Dmax

2.5.2 PERCENTUAL DE DOSE PROFUNDA (PDP)

O PDP é a relacdo da dose em uma determinada profundidade, dentro do
meio espalhador, em relacdo a profundidade de dose méaxima (profundidade de
equilibrio eletrénico), representado na equacao 6. Quando ha interacao do féton com
um meio, a dose absorvida aumenta até chegar ao ponto dmax que chamamos de
regido de build-up (CARRASCO et al., 2004), conforme a figura 2.



Onde:
D4 = € a dose na profundidade d no eixo central do feixe.
Dn € a dose na profundidade de equilibrio eletrénico, m.

Existem alguns fatores que interferem no valor de PDP:

e A PDP aumenta com a distancia fonte superficie (DFS);

e A qualidade do feixe (energia);
e O tamanho do campo;

e A PDP decresce com a profundidade.
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(6)

A dose maxima € encontrada no ponto D, , Com DP igual a 100% na

profundidade de equilibrio eletrénico (CARRASCO et al., 2004).
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Na figura 2 podemos observar que até o ponto de Dnsx O feixe aumenta o seu
valor de dose, quando atinge esse valor a dose decaira de forma “quase”

exponencial de acordo com o inverso do quadrado da distancia.

2.5.3 RAZAO ESPALHAMENTO-AR (SAR)

E definido como a razdo entre a dose em um ponto do fantoma na
profundidade “d” e a dose no mesmo ponto no ar livre, evando-se em consideracao

0 acréscimo da radiacéo espalhada.

Seu uso é aplicado para calcular a dose devida a radiacdo espalhada no

meio.

O SAR para um campo de area C, é definido como a diferenca entre o TAR
deste campo e o TAR para um campo de area 0 x 0 cm? (CARRASCO et al., 2004;
SCAFF, 2008), (equacao 7).

SAR(D,d) = TAR(C,d) —TAR(0,d) (7

2.5.4 RAZAO TECIDO-AR (TAR)

O TAR (“Tissue-Air Ratio”) € a razdo entre duas taxas de dose, uma em certa
profundidade no tecido e a outra no mesmo ponto no ar livre (equagao 8). O TAR
depende diretamente do campo irradiado e da profundidade, ja a distancia fonte-
superficie ndo interfere nessa medida (CARRASCO et al., 2004).

Dg

TAR(C,d) = C)

D ar
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2.6 PLANEJAMENTO EM RADIOTERAPIA DO PULMAO

Antes de se realizar qualquer tipo de tratamento em radioterapia, € necessario
que o fisico médico construa um planejamento, pois qualquer erro na execucao
desse tratamento pode levar a ocorréncia de danos irreversiveis ao tecido irradiado.
Nessa execucdo o profissional levard em consideracdo varios fatores para que a
dose prescrita pelo médico atinja de forma homogénea o volume de tratamento. Sao
elas: tamanho de campo, profundidade, uso de filtro, bandeja, escolha da energia e

volume irradiado.

Por meio de imagens tomogréaficas é possivel definir melhor o volume de
tratamento e para isso alguns cuidados devem ser tomados. O posicionamento € de
suma importancia, assim como o alinhamento e a total visualizacdo do contorno do
paciente. A mesa do tomégrafo deve obedecer as caracteristicas da mesa de
radioterapia, para que o requisito da reprodutibilidade seja respeitado. Caso haja a
necessidade, o paciente sofrera uma imobilizacdo e sera tatuado, em sua pele,

marcas de referéncia para assegurar que a posicao correta seja mantida.

O paciente é centralizado na mesa de exame de tal forma que o laser passe
pelos seus pontos de referéncias (nariz, esterno e linha média da coluna). As
marcas de tatuagem citadas anteriormente serdo feitas da seguinte forma: trés na
direcdo céfalo-caudal e duas na posicao lateral, com o ponto central interceptando
essas duas linhas. ApGs essa marcacédo, toda vez que o paciente for se tratar ele

deve ser posicionado dessa mesma forma.

Caso o servico possua um aparelho de tomografo, a opcdo do tratamento
podera ser a conformacional, baseada em uma tomografia de pulmdo. Em cada
corte tomografico, o0 médico delimitara as margens do tumor e as margens dos
orgaos a serem radioprotegidos. O volume tumoral sera obtido através do somatério
dos cortes (DA ROSA et al.,2010)
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2.6.1 DELIMITACAO DO ALVO

O volume descrito anteriormente € formado por trés divisdes, que irdo levar
em consideracao parametros para que nenhuma parte do tumor deixe de receber o
tratamento:

e GTV (Gross Tumor Volume): é o volume do tumor propriamente dito,
desenhado pelo médico, no qual € representada a area de maior
concentracdo de células tumorais, visiveis a olho nu. E usualmente
definido como tumor,

e CTV (Clinical Tumor Volume): volume-alvo clinico, é a soma ao GVT de
toda area microscopica, representando a expansdo do tumor para as
células adjacentes;

e PTV (Planning Target Volume): é o volume total de tratamento,
considerando o somatorio dos dois volumes anteriores mais a margem de
movimento, que no caso de pulmao é altamente relevante, visto que seu

volume é variavel devido a respiracéo e batimentos cardiacos.

2.7 SISTEMAS DE PLANEJAMENTO DE TRATAMENTO

2.7.1 SISTEMA DE PLANEJAMENTO COMPUTADORIZADO CADPLAN

O sistema de planejamento CadPlan Varian™, desenvolvido conjuntamente
em diversos centros de pesquisa da Europa, possui a capacidade de realizar
calculo tridimensional utilizando imagens de tomografia computadorizada (TC) e os
parametros do feixe terapéutico empregado no tratamento. Valendo-se da
plataforma do sistema UNIX, calcula o feixe externo de radiacdo, fato esse que
permite ao operador utilizar-se de varias esta¢gfes de trabalho simultaneamente,
sendo ainda composto por um servidor com processador central proprio e um
sistema gréfico associado a periféricos: impressoras e ‘plotters”. Correspondem as

acOes do CadPlan: radioterapia externa e braquiterapia.
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O sistema de planejamento ¢ dividido em trés areas de trabalho: 1. Area de
importacdo de imagens. 2. Area de gerenciamento de dados do paciente (permite a
definicido de orgdos e volumes anatdbmicos, area de contornos). 3. Area de

planejamento (permite o arranjo de campos, o calculo de dose e avaliacdo do plano).

Na area de gerenciamento de pacientes pode-se criar, copiar, mover, excluir e
importar novas imagens, que podem ser importadas via disquete, disco Optico e via

rede através do protocolo DICOM (“Digital Imaging Communications in Medicine”).

Dentro da area de gerenciamento de pacientes, existe, ainda, a chamada
area de contornos, onde séo delineados os contornos do corpo, estruturas internas e
o volume de tratamento, sendo possivel também preparar imagens de tomografia
computadorizada de um paciente especifico e reconstruir tomando-se por base

Imagens nos planos transversais, sagitais e coronais.

Na area de planejamento, para o célculo da dose de tratamento, nos diversos
planos, adicionam-se campos de tratamento isocéntricos ou com distancia foco pele
fixa. Posteriormente, os planos avaliados, podem ser reproduzidos no acelerador
com a finalidade de iniciar o tratamento do paciente. Neste sistema podem ser
usados alguns modificadores de feixe como filtros em cunha e dinamico, blocos,
bélus, compensadores e colimadores multi-folhas estético ou dindmico para IMRT.

O modelo de reconstrucao do paciente e do feixe € utilizado para o célculo do
feixe externo de fétons, sendo aproveitado para calcular a partilha de dose em

material equivalente ao da agua, para uma determinada geometria do feixe.

No modelo de feixe de fotons, calcula-se a reparticio de dose em um campo
guadrado ou retangular. Nos sitios com campos assimétricos ou tangentes utiliza-se
o modelo “Pencil Beam Convolution”. Calcula-se a distribuicdo de dose em material
equivalente a da agua, sendo corrigido, levando-se em consideracdo a
heterogeneidade e a curvatura da pele do paciente em seu respectivo modelo de

paciente.

O sistema de planejamento computadorizado CadPlan, permite ainda a visdo
do feixe de radiagdo, o chamado “beams’s eye view” (BEV), demonstrado na figura
3, dos volumes definidos, assim como a visualizacdo do campo pelo foco de

radiacdo, além da visdo para identificacdo dos campos de tratamento co-planares e
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nao co-planares, checando as curvas de dose contornando o alvo e a imagem do
bloco ou colimador de multiplas 1aminas, “multi-leaf collimator” (MLC), resguardando

estruturas criticas.

Figura 3: Imagem de BEV no sistema de planejamento CadPlan.

Ao adicionarmos as doses da totalidade dos cortes tomograficos obtemos o
histograma de dose por volume (HDV), conforme a figura 4. Este somatério &
realizado pixel a pixel e é representado graficamente relacionando a porcentagem
de dose com o volume que recebe determinada dose em Gray (Gy) ou centiGray
(cGy) (CECILIO, 2008).
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Figura 4: Gréfico de histograma de dose por volume (HDV).
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2.7.2 SISTEMA DE PLANEJAMENTO ECLIPSE®

A lei de poténcia de Batho, Batho modificado, a raz&o tecido-ar equivalente e
o algoritmo analitico anisotropico (AAA), sdo quatro métodos de correcdo de
heterogeneidades existentes no sistema de planejamento de tratamento (SPT)
Eclipse. Esse sistema, desenvolvido pela Varian Medical System, possui também
uma interface com um tomografo, que torna viavel migrar os arquivos de imagens da
TC para seu visualizador gréafico, possibilitando o tratamento de imagens, de dados
dosimétricos e de configuracdes de equipamentos de radioterapia, reconstrucao tri-
dimensional (3D) e céalculo de dose 3D, que roda em uma plataforma dos sistemas
Windows 2000 ou XP (CAMPOS, 2006; CECILIO, 2008).

Importante ressaltar, que todas as funcbes do sistema de planejamento
computadorizado CadPlan, estdo também inseridas no Eclipse e com algumas

melhorias de definicdo, velocidade no calculo e visualizagdo (CECILIO, 2008).

O sistema de planejamento Eclipse € uma excelente ferramenta que
possibilita o recebimento de imagens axiais tomogréaficas de definicdo de até 512
Mbits, permite manipular imagens de ressonancia magnética e ainda, através de
algoritmos proprios, realiza a fusdo de imagens de PET-TC (“Positron Emission
Transmission”), criando volumes, com as de TC, proporcionando melhor definicdo da
estrutura de interesse (CECILIO, 2008).

Trabalhos publicados baseados em curvas de dose-resposta clinica concluem
gue a incerteza na entrega de dose nos pacientes deve ser menor que 5% (ICRU,
REPORT 24, 1976). Para garantir esta precisdo é essencial que seja realizado um
controle de qualidade antes do uso de um SPT. Esta preocupacdo gerou
documentos que descrevem procedimentos para o comissionamento e controle de
gualidade (CQ) dos SPTs como: o Techinical Reports Series (TRS) 4303, publicado
pela Agéncia Internacional de Energia Atbmica (AIEA); o Report 55, publicado pela
American Association of Physicists in Medicine (AAPM); e o Booklet n°. 7, publicado
pela European Society For Therapeutic Radiation Onconlogy (ESTRO) (MIJNHEER
et al., 2004; DELANO et al., 2010).

Diversos testes de algoritmos foram publicados comparando as doses

previstas pelo SPT com doses medidas ou com doses calculadas por simulacao de
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Monte Carlo (ASPRADAKIS et al., 2003; FOGLIATA et al., 2006). A maior
preocupacdo em meios heterogéneos é no pulmao, regido que apresenta as maiores
diferencas dos calculos realizados com e sem corre¢cdo de heterogeneidades
(BRAGG et al., 2008; DING et al., 2006; AAPM, 1995).

2.7.3 SISTEMA DE PLANEJAMENTO HELAX-TMS

Segundo o fabricante, MDS Nordion, o sistema de planejamento Helax-TMS
software oferece uma preciséo e sofisticacao inigualaveis. Seu software permite a
realizacdo do planejamento inverso, que é uma ferramenta fornecida para criar
planos destinados ao tratamento IMRT (tratamento complexo que oferece uma dose
de radiacao uniforme no tumor). Este tipo de tratamento é especialmente eficaz para
cabeca e pescoco e cancer de préstata, que sdo dificeis de tratar com a tecnologia

atual, sem danificar o tecido saudavel (www.thefreelibrary.com).

Os célculos de dose em Helax-TMS séo baseados no formalismo de fluéncia
dose energia (ASPRADAKIS et al., 2003) e os resultados sado gerados em termo de
dose absoluta por unidade de monitor (UM). A grandeza basica no célculo da dose é
a fluéncia de energia de foétons diretamente no ar no plano do isocentro W O
formalismo para o célculo para dose absoluta por monitor é representada na

equacéao 9.

wAixy,2) =32 (1+bA)™.d (4ix,y,2) ©

Onde:

D/M(A; XY, z) € a dose absoluta por UM na posicao (X, y, z) para um campo de

radiacao com abertura “A”;

W / Mo é a fluéncia de energia de referéncia por unidade de monitor (a fluéncia de

energia primaria ndo espalhada livre no ar no ponto de calibragdo, ou seja, no


http://www.thefreedictionary.com/sophistication
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isocentro), obtidos a partir da razdo entre a dose medida e a dose calculada sob
condicoes de calibracdo; onde a dose medida € dada em UM e a dose calculada por

por fluéncia de energia de referéncia;
b.(A) fornece a correcédo calculados para o retro espalhamento na camara monitora;

d.(A, X, Yy, z) € a dose por fluéncia de energia em (X, y, z) de um feixe de abertura A.
(O mecanismo de calculo dose) (ASPRADAKIS et al., 2003).

2.8 ALGORITMO DE CORRECAO DE HETEROGENEIDADE

Os sistemas de planejamento de tratamento em radioterapia permitem a
passagem do tradicional calculo de dose hum meio homogéneo para um calculo
num meio heterogéneo, aproximando-se da realidade do tratamento. A
implementacdo desta modalidade de calculo numa instituicdo exige que o0s
algoritmos de célculo para heterogeneidades sejam validados, para complementar o

comissionamento do sistema de planejamento.

Héa varios algoritmos utilizados pelos sistemas de planejamento, como, por
exemplo, Batho, Batho Modificado, Equivalente Tecido-Ar, Algoritmo Analitico

Aanisotrépico (AAA), Pencil Beam e Cone Colapsado.

2.8.1 BATHO

Desenvolvido no final dos anos 90 e com o advento da tomografia, este
método foi modificado incorporando a informacéo da densidade dos tecidos. Trata-
se de um método simples e bastante popular entre os sistemas de planejamentos,

tornando-o bastante atual.

O modelo sugere que toda energia oriunda das interacbes de fétons €
depositada no local da interacdo. A geometria do paciente é considerada semi-

infinita de fatias por ponto de célculo.
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Figura 5: Irradiacdo de camadas heterogéneas

A figura 5 ilustra um tecido heterogéneo, com a faixa cinza clara de densidade
equivalente a da agua; a dimensédo lateral é considerada infinita ou maior que o
campo irradiado, sendo seu calculo de dose feito no ponto P, que estd a uma
profundidade d (d = d; + d, + d3) de sua superficie.

A definicdo do método de Batho é a razdo entre as razdes tecido-ar no ponto
de interesse, em relacdo a superficie superior da heterogeneidade, em relacdo a
superficie inferior da heterogeneidade, elevada a uma poténcia pré-definida. A

equacdao 10 representa esse método.

TAR(dy+d3,4)](Pe=D)

FC= [ TAR(d3,A) (10)

Onde:

FC é o fator de correcéo;

TAR é a relacao tecido/ ar como definido por Johns et al.;

d, é a espessura da fatia da heterogeneidade;

ds € a profundidade do ponto P fconforme demonstrado na figura 5;
A é a area do campo na profundidade d;

Esta formula é firmada em embasamentos tedricos, considerando apenas, as
interagcbes do tipo Compton. N&o se aplica a pontos dentro da heterogeneidade ou

na regiao de build-up.
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2.8.2 BATHO MODIFICADO

Foi proposto por Sontag e Cunningham que houvesse algumas modificagdes
na Lei da poténcia de Batho. Esta modificacdo originou a chamada Lei de Batho
modificada, possibilitando assim o céalculo da dose em pontos descendentes da
curva de TMR tanto no interior, quanto abaixo da zona heterogénea. A formula para
o Batho Modificado muda conforme a equacao 11 (GONCALVES et al., 2001).

TAR(d- A)(P3—P2)
FC _ ( 3, )

" TAR(dy+ds,A4)(1-P2) (11)

Onde:

FC é o fator de correcéo;

TAR é a relacao tecido/ ar como definido por Johns et al.;

d, é a espessura da fatia da heterogeneidade;

ds é a profundidade do ponto P fconforme demonstrado na figura 5;
A é a area do campo na profundidade d;

p:1 € a densidade eletrbnica da heterogeneidade relativa ao meio 2;

p3 € a densidade eletrbnica da heterogeneidade relativa ao meio 3.

2.8.3 RAZAO TECIDO-AR EQUIVALENTE (EQTAR)

Os dois métodos citados anteriormente consideram geometria de fatias semi-
infinita, 0 que os tornam inadequados para muitas situacdes clinicas onde a

heterogeneidade intercepta somente uma porcao do feixe de radiacao.

Em contrapartida, o método de célculo de dose do EQTAR inclui a informacao
da densidade em trés dimensdes em um calculo explicito de dose espalhada. Este
meétodo considera a existéncia de equilibrio eletrdbnico ou que os elétrons sao

absorvidos no ponto onde sao criados.

Em meados dos anos 80, o método da razdo tecido-ar equivalente foi

incorporado aos sistemas comerciais de planejamento de tratamento sendo utilizado
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até os dias atuais em modernos sistemas de planejamento. Foi o pioneiro a utilizar
informagdo completa da tomografia computadorizada para planejamento de

tratamento.

De acordo com este teorema, a razao tecido-ar (TAR) em um campo de raio A
e profundidade d em um meio uniforme de densidade p relativa a agua, € igual ao
TAR (d,A). O fator de correcdo para razdo tecido-ar equivalente para um meio de
densidade heterogénea é definido na equacao 12 (GONCALVES et al., 2001).

__ TAR(d'.A")

FC= TAR(d,A) (12)

Onde:

FC é o fator de correcéo;

TAR é a relacao tecido/ ar como definido por Johns et al.;

d é a propriedade fisica abaixo da superficie do meio;

d é a profundidade da heterogeneidade;

ds é a profundidade do ponto P fconforme demonstrado na figura 5;
A é a area do campo na profundidade d;

A’ é a area do campo na profundidade d.

2.8.4 ALGORITMO ANALITICO ANISOTROPICO (AAA)

Trata-se de um novo algoritmo para calculo de dose do sistema de
planejamento de tratamento Eclipse (ECLIPSE ALGORITHMS REFERENCE
GUIDE, 2007). O AAA considera a heterogeneidade do meio anisotropicamente,
usando método de convolucdo para computar fotons espalhados em direcdes
distintas. A distribuicdo de dose é calculada com a superposicao de diferentes fontes
de radiacdo. Toda modelagem usada no algoritmo € derivada de simulacdes de
Monte Carlo, considerando assim: fotons primarios, foétons extras focais espalhados
e elétrons de contaminacao (DELANO et al., 2010).
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2.8.5 ALGORITMO PENCIL BEAM (PB)

Este modelo de calculo de dose é baseado em Ahnesj e Trepp. O modelo
calcula a dose em agua por convolugéo Pencil Beam polienergética possuindo uma
distribuicdo de fétons planar. Pencil Beam monoenergético € derivado do calculo de
Monte Carlo gerando uma ponte entre aplicativos e o processamento real de dados
feito a nivel de hardware (kernels) para um meio de agua. Os feixes
monoenergéticos sao ponderados de acordo com o espectro do feixe e
reconstruidos para obtencdo de kernels Pencil Beam polienergéticos, que estao
equipados com funcfes analiticas. A implementacdo do Pencil Beam esta baseada
em técnicas de triangulacdo, onde as formas de campo sdo representadas como
grupos de poligonos fechados. As doses célculadas em meios heterogéneos sdo
aproximadas com base na densidade unidimensional e dimensionamento dos graos;
analogo a um eficaz método de correcdo de caminho éptico com heterogeneidade.
O algoritmo Pencil Beam presume que todos os meios envolvidos nos céalculos de

dose sdo de composicdo atbmica similar a da dgua (ASPRADAKIS et al., 2003).

2.8.6 ALGORITMO CONE COLAPSADO (COLLAPSED CONE)

Collapsed cone € um ponto de kernel de convolucao (superposicédo), onde a
dose absoluta sofre influéncia da energia do feixe em um meio. O seu calculo é
realizado a partir da convolucdo da energia total liberada por massa com

distribuicdes de kernel.

Os pontos kernels polienergéticos em agua sado derivados de uma soma
ponderada do ponto monoenergético kernel. Sado usados espectros eficazes de
energia que estdo equipados para as funcdes do kernel para andlise do angulo de

espalhamento da origem.

Para o céalculo da dose em meios heterogéneos, as mudancas na parte
"priméria" do kernel (isto €, as mudancas na massa relativa de “stopping power” dos
elétrons secundarios) e na "dispersdo” de parte do kernel (isto €, mudancas no
coeficiente relativo de atenuacdo de massa dos fotons espalhados) sdo aproximados

com variacdes na densidade de elétrons entre os meios de comunicag&o.
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A implementacdo deste modelo de superposi¢do utiliza uma técnica cone
colapsado. O kernel do ponto é dividido em nimeros desiguais de espacamentos em
forma de caixas angulares (cones). Como a energia é lancada a partir de uma
interacdo de féton primario, ela concentra-se principalmente na direcdo de avancgo
dos fétons e o numero de cones definidos nesta direcdo é maior do que os definidos
lateralmente. Considera-se que a energia liberada no interior de cada cone é
transportada apenas ao longo de seu eixo (nominalmente ao longo das linhas de

transporte/direcdes ao redor de cada ponto de calculo da dose).

E possivel discretizar o nimero de cones no kernel. Eles podem ser
aumentados até o numero de 201 cones ou diminuidos até 36. A velocidade de

calculo com a implementacéo cone colapsado € proporcional a equacédo 13.

M x N3 (13)

Onde:
N3 é o nimero de voxels do volume célculo e

M é o nimero de cones no ponto de kernel.

A caixa angular do kernel do ponto afeta o calculo da precisdo da dose. Uma
resolucao grosseira do kernel resultaria no deslocamento de energia, uma vez que a
energia depositada € liberada, transportada e depositada apenas ao longo do eixo
de cada cone (ASPRADAKIS et al., 2003).

2.9 INSTRUMENTACAO

2.9.1 DOSIMETRIA TERMOLUMINESCENTE (TL)

2.9.1.1 TERMOLUMINESCENCIA

A termoluminescéncia é um fendmeno produzido em de duas etapas. A
primeira etapa consiste em expor o material a uma fonte de energia externa (no

caso, radiacao ionizante), de forma a alterar seu estado, passando do equilibrio ao
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estado metaestavel. A segunda etapa consiste em aplicar uma termoestimulacéo,
que altera seu estado novamente, levando-o do estado metaestavel ao estado de
equilibrio, onde neste retorno ao estado normal o material realiza a emissao de luz
(MAURICIO, 2001).

Na primeira etapa, que é de armazenamento de energia, a absorcédo depende
do espectro de energia da radiacao incidente, em cada material. Em materiais nao
metélicos a absorcdo da energia é por meio de, principalmente, excitacdo eletrénica
e dano por deslocamento, que resulta em um dano no material, onde estados sao
criados e/ou ocupados. Qualquer evento eletrbnico ou atdmico, fora do seu estado
de equilibrio termodinamico, que tenha sido ocasionado pela irradiacdo, é
considerado um defeito. Ao se irradiar com fotons, € criada, preferencialmente,
excitacdo eletrdnica. Na irradiagdo com particulas carregadas o niumero de defeitos
criados por deslocamento de atomos aumenta. Na segunda etapa, que é a etapa de
liberacdo de energia, ocorre estimulacdo por aumento de temperatura do material
para que a energia armazenada possa ser liberada. O que d& origem a energia
liberada € o par elétron-buraco ou um par vacancia-intersticio, onde elétrons sao
desexcitados de estados metaestaveis para estados fundamentais e voltam ao
equilibrio. O aumento da temperatura faz aumentar a probabilidade do elétron
passar a ter energia suficiente para ser liberado para a banda de conducéo,
podendo ficar livre para voltar & mesma armadilha, ser capturado em outro estado
localizado ou se recombinar com buracos. No processo de recombinacdo pode
haver tanto emissao nado radioativa (fbnons) quanto emisséo radioativa (fétons). Se a
recombinacdo ocorre com a emissado de fotons na regido de luz visivel (luz), pode
ser observada uma curva de emissdo TL. Na emissdo de fénons a energia é
transferida para outro elétron ou para a rede obtendo-se com isso um retorno
termicamente estimulado do sistema de seu estado metaestavel para o equilibrio,

com uma parte da energia sendo liberada em forma de luz (MAURICIO, 2001).

2.9.2 PROPRIEDADE DOS MATERIAIS TERMOLUMINESCENTES

Algumas das propriedades necessarias a um dosimetro termoluminescente

(TLD) serdo apresentadas a seguir:
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Resposta com a dose - é definida como a intensidade do sinal TL medido
em funcdo da dose absorvida, devendo apresentar, no material ideal, uma
resposta linear numa ampla faixa de doses.

Sensibilidade - é a relacdo entre a intensidade de luz emitida e a dose

recebida por uma determinada massa de material TL.

Limite inferior de deteccdo (minimo detectavel) - € o menor valor de dose

gue se pode medir. Este valor minimo ndo depende somente do material

TL, mas de todo o sistema TL.

Resposta com a energia:

o Fotons - A resposta com a energia € a variagdo do sinal TL em funcéo
da energia da radiacdo absorvida, em uma determinada dose. Para
fétons, a variacdo que provém da dependéncia de absorcdo do
material com a energia da radiacéo, € definida como o coeficiente de
absorcao de energia do material.

o Elétrons - A resposta do material € mais complexa do que para fotons,
pois as particulas carregadas perdem sua energia por etapas, através
de varias colisdes e interacdes radioativas.

o Demais particulas carregadas - Para particulas pesadas, a energia é
depositada em caminhos densamente ionizados, onde a saturacéo
precoce gera uma sensibilidade termoluminescente menor do material.

o Neéutrons - Por ndo possuirem carga, o sinal termoluminescente so é
gerado por interacbes do material com particulas secundarias
produzidas por reacbes dentro do material, sendo necessaria a
utilizacdo de materiais com grande secdo de choque para néutrons
térmicos em dosimetria de néutrons.

Tratamentos térmicos - Para se obter uma reutilizacdo confiavel dos

materiais termoluminescentes, € necessario o uso de procedimentos de

tratamento térmico.

Desvanecimento - E a diminui¢éo da resposta do material com o tempo,

podendo ter varias causas, sendo a principal a temperatura.

Sensibilidade a luz - Transi¢cOes eletronicas podem ser estimuladas pela

luz, por meio da absorcdo da energia dos fétons luminosos que resulte na
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liberacdo de cargas armadilhadas, resultando em um menor sinal
termoluminescente.

e Efeitos mecénicos e quimicos - o material ndo pode sofrer nenhuma
alteracdo fisico-quimica durante os repetidos processos de tratamento
térmico, irradiacao e leitura.

e Dependéncia com a taxa de dose - A resposta dos TLDs mais utilizados
ndo é modificada até taxas de dose de cerca de 10° Gy/s, podendo ser
considerada independente da taxa de dose para fins de radioprotecao
(MAURICIO, 2001).

2.9.3 INSTRUMENTOS PARA ANALISE DE DOSIMETROS TLD

Para realizar a avaliagdo do material termoluminescente é necessario um
leitor de material TL que consiste em um sistema aquecedor, um sistema de
deteccdo de luz e uma saida de dados, forno de tratamento térmico, pois todos os
tratamentos térmicos realizados fora do leitor devem ser realizados em fornos
especiais, e pincas (ou material que a substitua), para a manipulacado do material TL,
caso nao se encontre em forma de p0, a fim de evitar contato com a gordura da mao

ou material que possa contaminar a superficie do TLD (MAURICIO, 2001).

2.9.4 INCERTEZAS ASSOCIADAS

Na analise de fatores de erros em dosimetria TL necessitamos considerar nao
apenas a instabilidade do leitor, mas todos os parametros e grandezas de influéncia

durante todo o processamento do material.

7

A precisdo e exatiddo na dosimetria TL é considerada uma incerteza
randémica das medidas, podendo ser bem representada por seu desvio padrao
(MAURICIO, 2001).

Diversas fontes de erros sistematicos podem existir na dosimetria TL, tais

como.
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e Erros derivados dos proprios TLDs;
e Erros derivados do leitor ou de procedimentos de avaliagcao;

e Erros derivados do tratamento térmico.

2.10 METODO MONTE CARLO

2.10.1 HISTORIA

A autoria e data na qual foi criado o método de Monte Carlo é bastante
polémica, pois apesar de muitos creditarem autoria para John Von Neumann,
Stanislaw Ulam e Nicholas Metropolis, em 1948, existem outras versdes apontadas.
Alguns artigos escritos por Lord Kelvin dezenas de anos antes, os quais utilizavam
técnicas de Monte Carlo em discussdes das equacgfes de Boltzmann. Uma outra
relata que, no século XVIIl, Georges Louis Leclerc, Conde de Buffon, jogava
aleatoriamente uma agulha sobre um quadro composto por varias linhas paralelas e,
a cada jogada, ele observava a probabilidade de uma agulha interceptar uma linha.

Iremos nos ater ao relato mais relevante. (www.mundopm.com.br)

O método foi batizado em homenagem a cidade de Monte Carlo conhecida
por seus cassinos com jogos de azar realizando uma comparagdo entre oS
processos estatiticos do método e dos jogos. Sua criacdo foi durante o projeto de
construcdo de bomba atomica (Projeto Manhattan) no Los Alamos National

Laboratory. Tal fato ocorreu durante a Segunda Gerra Mundial (www.abfm.org.br).

2.10.2 CARACTERISTICA

O método de Monte Carlo € uma ferramenta matematica muito importante
para os dias de hoje. Seu uso é mais adequado para calculos computacionais que
sdo inviaveis por método exato com um algoritmo determinista, realizando
aproximacfes numéricas de fungcbes complexas. O método MC utiliza um modelo
estocastico representando o processo de interesse. A aplicacdo do método abrange

diversos segmentos da ciéncia e da engenharia.
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O método € composto por algoritmos computacionais que utilizam estatistica
em sua operacao, por meio de simulagdes de eventos que ocorrem aleatoriamente,

como por exemplo, o transporte de radiagdo por um meio qualquer.

O comportamento das particulas € descrito em termos de fluxo e densidade
de particula. Os resultados dependem de repetidas amostragens para chegar ao
valor final, sendo ele, uma estimativa de uma caracteristica quantitativa de um

processo especifico com alto grau de preciséo.

O erro da solucao realizada é fungéo direta do niumero de histérias simuladas,
a velocidade do tempo de simulacdo também dependera da quantidade de histdrias

realizadas.

Um dos motivos principais que justifica o crescimento do método é o grande
avanco tecnolégico dos computadores, 0s quais se relacionam tanto a velocidade de

processamento quanto a capacidade de armazenamento de informacdes

(www.abfm.org.br).

2.10.3 EGSnrc

O EGSnrc (Electron Gamma Shower of National Reseach Council Canada) é
um sistema que utiliza a Simulagcdo de Monte Carlo no transporte de elétrons,
positrons e fotons em diferentes geometrias com intervalos de energia que variam
de 1 keV a 10 GeV. Nele foi desenvolvida uma interface com parametros de entrada
contendo quatro codigos de usuario onde é possivel modificar estes parametros
para a geometria de interesse, no intervalo de energia de interesse. Estes quatro
codigos foram desenvolvidos em uma geometria cilindrica chamada RZ, onde R € o
raio do cilindro e Z é a altura ou, mais comumente, a profundidade. Os quatro
codigos sdo: o DOSRZnrc, o FLURZnrc, o CAVRZnrc e o SPRRZnrc. Cada codigo
tem parametros de saida diferentes e pode se adequar a uma determinada situacao.

No codigo DOSRZnrc pode-se obter arquivos de saida com a dose e 0
KERMA de determinadas regides da geometria de interesse; o FLURZnrc tém

arquivos de saida em fluéncia de diferentes particulas; o CAVRZnrc se destina a
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estudos de camaras de ionizagcdo, sendo possivel obter arquivos de saida para
fatores de correcdo para atenuacdo na parede da camara e espalhamento; e o
SPRRZnrc tém arquivos de saida para o espectro de Spencer-ATTIX e razdo de

stopping power em dois meios arbitrarios.

O EGSnrc contém ainda em seu sistema o PEGS4 (Preprocessor of EGS4),
que é uma interface onde o usuario pode criar bibliotecas de stopping power e
secbes de choque para qualquer elemento, composicdo ou mistura para uma

determinada faixa de energia.

Além disso, contém uma biblioteca chamada 521 ICRU com dados de
poderes de frenamento e secdo de choque do ICRU 37 e um visualizador gréfico,

denominado de Prewiew RZ, onde € possivel visualizar a geometria de interesse.

Para fotons, o sistema armazena parametros iniciais, tais como, a energia € 0
angulo, em uma matriz que retém as caracteristicas das particulas a serem
processadas. Se a energia for menor que a energia minima a ser considerada,
denominada de energia de corte, o féton € descartado, a histdria é terminada e uma
nova historia se inicia. Se a energia do féton for maior que a energia de corte,
escolhe-se, com base na secao de choque do meio, a distancia da nova interacéo e
o foéton é transportado. Se o foton ultrapassar a regido de interesse ele é descartado,
caso contrério é escolhido, através de sec¢des de choque, o tipo de interagcédo ao qual
o féton serd submetido. Esse processo € repetido até que o numero total de histérias

seja realizado.

Dependendo do tipo de interacdo a que o foton for submetido, ele podera criar
elétrons ou pdsitrons em sua trajetoria; e estes podem perder energia através de
processos de colisdo ou aniquilacdo em sua trajetoria. O transporte de elétrons &
governado por perdas continuas de energia entre interacdes discretas de particulas

carregadas.

Os parametros dos elétrons produzidos sdo armazenados em uma matriz e
sao recuperados se a energia do elétron for menor que a energia de corte, assim o
elétron é descartado e a histdria terminada. A transferéncia de energia ao meio é
contabilizada e, se ndo houver mais nenhum elétron armazenado, uma nova historia

tém inicio. Caso contrario, através de secOes de choque contabiliza-se a
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transferéncia de energia e a distancia da nova interacdo do elétron até que esta seja
menor que a energia de corte (DA ROSA et al.,2010).

2.10.4 PENELOPE (PENETRATION AND ENERGY LOSS OF POSITRON AND
ELECTRONS)

E um cédigo de simulacdo distribuido gratuitamente pela NEA (Nuclear
Energy Agency), nele pode-se simular o transporte de elétrons, positrons e fotons

em geometrias complexas de um material qualquer.

O PENELOPE é composto por quatro arquivos FORTRAN (Mathematical

Formula Translation System):

e PENELOPE.f: sub-rotina (sequéncia de comandos) responsaveis pelo
transporte de particulas simuladas;

e PENGEON.f: sub-rotina que controla a geometria da simulacéo;

e TIMER.f: sub-rotinas que controlam o tempo da simulacéo;

e PENVARED.f: sub-rotinas que executam os métodos de reducdo

variacional.

Além de uma base de dados, MATERIAL f: responsavel pela geracdo dos

arquivos de dados de secdo de choque dos materiais.

A simulacdo é baseada em um modelo que utiliza dados numéricos e
analiticos de secao de choque para tipos distintos de interacdo, sendo aplicado para
faixa de energias que vao de 1 keV até 1 GeV. O transporte de fotons é realizado
por meio convencional detalhado, enquanto o de elétrons e pésitrons é realizado por
algoritmos mistos, devido ao grande numero de interagbes que tém lugar antes que

ocorra a absorcao das particulas.

A grande diferenca que ocorre para elétrons e positrons no codigo
PENELOPE é que para interagbes fortes, (grande angulos de espalhamento ou

grande perda de energia), utiliza-se o modo detalhado. Para interacdes fracas
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(baixo angulos de espalhamento ou pequena perda de energia), utiliza-se o0 modo
condensado (SANTOS, 2009).

2.11 TRABALHOS ANALISADOS

2.11.1 AVALIACAO DE PERCENTUAL DE DOSE PROFUNDA EM MEIOS
HETEROGENEOS UTILIZANDO DOSIMETRIA TERMOLUMINESCENTE

O objetivo deste estudo foi investigar a influéncia da heterogeneidade de
pulmdo dentro de um fantoma de tecido mole no percentual de dose em
profundidade (PDP). Curvas de PDP foram obtidas experimentalmente usando
detectores termoluminescentes de LiF: Mg, Ti (TLD-100), bem como o sistema de
planejamento de tratamento Eclipse com os algoritmos Batho, Batho modificado,
equivalente TAR, e algoritmo anisotrépico analitico para feixes de fétons de 15 MV e
tamanhos de campo de 1 x 1, 2 x 2, 5 x 5, e 10 x 10 cm?. Simulacées de Monte
Carlo foram realizadas utilizando o cédigo de usuario DOSRZnrc do EGSnrc. Os
resultados experimentais concordam com simulacdes de Monte Carlo para todos os
tamanhos de campo de irradiacdo. Comparacdes com os calculos Monte Carlo
mostram que o algoritmo AAA fornece a melhor simulacédo das curvas de PDP para
todos os tamanhos de campo investigados. No entanto, mesmo este algoritmo nao
pode prever com precisdo os valores PDP no pulméo para os tamanhos de campo
de 1 x 1 e 2 x 2 cm? Uma sobredosagem no pulméo de cerca de 40% e 20% é
calculada pelo algoritmo AAA proximo a interface tecido mole / pulmé&o para
tamanhos de campo, respectivamente de 1 x 1 e 2 x 2 cm?. Foi demonstrado que as
diferencas de 100% entre os resultados Monte Carlo e os algoritmos Batho,
modificado Batho, Equivalente TAR e respostas equivalentes podem existir dentro

da regido do pulmao para o campo 1x1 cm? (DA ROSA et al.,2010).
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2.11.1.1 MATERIAIS

Nesse trabalho as medicdes foram realizadas em campos com dimensdes de
10 x 10, 5 x 5, 2 x 2, 1 x 1 cm?, Utilizando SSD = 100 c¢m para feixes de fétons de

15 MV.

Foi

utiizado um acelerador linear Varian Clinac 2300, o sistema de

planejamento de tratamento Eclipse® que utiliza quatro algoritmos diferentes para

correcdo da heterogeneidade (Batho, Batho Modificado e Equivalente TAR e AAA).

A imagem tomogréfica do simulador foi obtida em um equipamento Picker PQ 2000

scanner TC fabricado pela Picker.

O simulador usado foi confeccionado no IRD com a seguinte configuracao:

e 21 placas de acrilico totalizando 15 cm, sendo:

o

o

o

o

13 placas de acrilico de 30 cm x 30 cm x 1 cm;

5 placas de 30 cm x 30 cm x 0,2 cm;

2 placas de 30 cm x 30 cm x 0,5 cm;

1 placa com dimensdes 30 cm x 30 cm x 0,2 cm com um furo central
para posicionar os dosimetros termoluminescentes ao longo do eixo

central do feixe de radiagao.

e 37 placas de cortiga totalizaram 13 cm, sendo:

o

o

o

22 placas de 30 cm x 30 cm x 0,4 cm;
14 placas de 30 cm x 30 cm x 0,3 cm;
1 placa adicional de 30 cm x 30 cm x 0,4 cm com um furo no centro

para posicionar os TLD’s.

e A distribuicdo das placas foi a seguinte:

o 5 cm de acrilico;

o 13 cm de cortica;

o 10 cm de acrilico;
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Figura 6: Foto do simulador de pulm&o utilizado por da Rosa e colaboradores

Os dosimetros termoluminescentes utilizados sdo os TLDs-100 da empresa
Harshaw, com forma de chip (3 x 3 x 1 mm® e composicdo: LiF:Mg, Ti. O forno
utilizado para o pré-tratamento térmico e pdés-tratamento térmico, fabricado pela
empresa alemd PTW, modelo TLDO e a Leitora TL, foi o da empresa Fimel, modelo
PCL3.

Para determinar a sensibilidade dos dosimetros os mesmos foram numerados
de 1 a 60 e irradiados com dose de 1 Gy por um aparelho de cobalto Theratron
780X, sendo utilizados nessa irradiagdo uma placa de acrilico de dimensdes 10 x10
x 2 cm? e 2 placas de agua sélida de 30 x 30 x 5 cm®, fabricadas pela empresa

americana CNMC.

Foi utilizando o método de Monte Carlo com o algoritmo de calculo EGSnrc
(DA ROSA et al., 2010).

2.11.1.2 METODOS

Para realizacdo da determinacdo do PDP, foram realizadas irradiacbes de
dosimetros TLDs no fantoma. Para isso, o fantoma foi posicionado sobre a mesa do
acelerador linear, com a distancia fonte superficie fixada em 100 cm.
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A calibracdo do acelerador foi feita como 1 UM para 1cGy para a técnica SAD
(distancia fonte—isocentro). Embora o acelerador possua duas potenciais energias, 6
e 15 MV, todas as medidas foram feitas em 15 MV, devido ser a energia mais usual

para o tratamento de tumor pulmonar.

O acelerador linear possui um ponto chamado isocentro, que é o encontro do
eixo do feixe central com o0 eixo do gantry. O sistema de lasers que o aparelho
possui, no teto e nas paredes laterais da sala sdo projetados para coincidir com o

isocentro do equipamento para facilitar o posicionamento do arranjo.

Em todas as irradiacdes foram selecionadas a taxa de dose de 400 UM/min,
angulacdo do gantry 0° e angulacao do colimador 0° e as unidades monitoras foram

determinadas de forma a se obter 1 Gy na profundidade de maximo (3,0 cm).

As medidas de PDP foram feitas utilizando-se dosimetros TLDs de Fluoreto
de Litio dopado com Magnésio e Titanio (LiF:Mg,Ti). Esses TLDs sao denominados
comercialmente de TLD-100, podendo medir doses desde, aproximadamente 50
UGy até 10° Gy,. Para que fossem realizadas medidas em diferentes profundidades,
foram utilizados 60 dosimetros TLDs. Destes, 52 foram utilizados nas medidas para
cada tamanho de campo de irradiagdo, enquanto 8 dosimetros serviram como
controle da experiéncia para correcdo de possiveis variacdes nas condicdes de
leitura efetuadas em ocasides diferentes.

Um TLD por vez foi posicionado no furo central da placa de acrilico ou cortica,
no eixo central de cada campo de irradiacdo para uma determinada profundidade. A
fim de variar a profundidade, a placa de acrilico ou cortica que possui furo variava

sua posicéo dentro do fantoma.

A irradiagdo dos TLDs foi realizada com dois dosimetros por vez, obtendo

assim duas leituras.

Na irradiacdo dos dosimetros de controle, foram utilizadas as duas placas de
agua solida, posicionando os dosimetros a 5 cm de profundidade, mantendo o SSD
em 100 cm, taxa de dose 400 UM/min, angulacdo do gantry e colimador 0° e campo

10 x 10 cm? na superficie, com a dose de 1 Gy.
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Essa irradiacdo, foi realizada em quatro dosimetros por vez, sendo eles
posicionados no eixo central em uma placa de acrilico de 2 mm de espessura com

quatro furos no centro onde eram posicionados os TLD'’s.

Para que o fantoma fosse validado, foi realizado uma tomografia do mesmo e
comparado o valor de unidades Hounsfield (UH) entre a cortica e o tecido pulmonar
e para o acrilico com a 4gua. A tomografia foi realizada com cortes de 3 em 3 mm.
Totalizando 100 fatias. O potencial utilizado foi de 130 kV.

O fantoma descrito acima também foi utilizado para calcular a dose absorvida
por meio do sistema de planejamento, para isso, a tomografia foi inserida no sistema
de planejamento através de uma interface com o tomoégrafo. O mesmo opera com
um software compativel com o Eclipse, permitindo a leitura dos arquivos de saida do

tomografo.

Foram escolhidos quatro métodos de correcdo de heterogeneidade que séo:
Batho, Batho modificado, equivalente tecido-ar e o Algoritmo Analitico Anisotropico

(AAA), pois eram os métodos disponiveis no sistema de planejamento Eclipse.

A selecao de cada algoritmo de correcao foi individual para o céalculo da dose
absorvida em profundidade na tomografia do simulador para cada tamanho de

campo utilizando (10 x 10, 5x 5, 2 x 2, 1 x 1 cm?).

Para os campos 2 x 2 e 1 x 1 cm? ndo havia uma camara de ionizacdo
adequada a esse tamanho, o calculo de dose foi feito por meio de extrapolacdo dos

parametros existentes no sistema de planejamento.

Para simulacdo de MC, foi criado um arquivo de parametros de entrada no
EGSnrc, selecionado o cédigo DOSRZ e a biblioteca utilizada. O espectro utilizado
neste trabalho foi de MOHAN et al. , contido no pacote do EGSnrc.

Este espectro foi validado comparando um PDP obtido por simulagdo de
Monte Carlo com PDP obtido experimentalmente com camara de ionizacdo para

agua para um campo 10 x 10 cm?.

Visando uma simulacdo o mais proximo do real, foi utilizada a formula de
conversdo de um campo quadrado de irradiagcdo em um campo circular de irradiacéo

mantendo as mesmas condi¢des de espalhamento.
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(14)

=

onde:
L é o lado do campo quadrado de irradiacéo utilizada nas medidas experimentais.

R é o raio do cilindro utilizado nas simula¢des de Monte Carlo.

Os raios dos campos circulares equivalentes aos campos quadrados de
tamanho 1 x 1, 2 x 2, 5 x 5 e 10 x 10 cm? s&o, respectivamente, 0,56, 1,22, 2,82 e
5,64 cm. Para as placas de cortica e acrilico de 30 x 30 cm?, o valor de raio é de
16,92 cm.

A geometria clbica do TLD (3,0 x 3,0 x 0,9 mm?®) e foi convertido a uma
geometria cilindrica. Foi usado um circulo de raio 0,169 cm como area de avaliacao

da dose e do KERMA. Essa seré a area de contagem.

O material selecionado para simular acrilico foi polimetil metacrilato (PMMA
ICRU 521). Ja a cortica, ndo possui na biblioteca do EGSnrc um padréo de secdes
de choque para ela, sendo neste caso utilizado o pulm&o (LUNG ICRU 521) do
ICRU 37.

A medida das placas de cortica empilhadas totalizou 15 cm e ndo 13 como
eram esperados, isso se explica pelos pequenos filetes de ar entre cada uma das
placas. Esta configuragdo foi simulada com o EGSnrc de modo a reproduzir a

situacao de medida.

A energia de corte utilizada neste trabalho para fétons foi de 0,0001 MeV e

para elétrons e poésitrons foi de 0,07 MeV.

O numero de histérias variou de 108 para as simula¢cdes dos campos 1 x 1 e
2 x 2 cm? e 109 para os campos 5 x 5 e 10 x 10 cm? Todas as simulacdes

realizadas tiveram uma incerteza menor que 1%.

Foi avaliada a influéncia dos TLDs. Para isso, utilizou-se simulacdo de Monte

Carlo e foram determinados fatores de correcdo para cada ponto de avaliagcao
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experimental. Estas corre¢cfes foram obtidas através do EGSnrc, onde foi simulada
uma geometria de fatias (DA ROSA et al., 2010).

2.11.1.3 RESUTADOS

Foi verificado em uma tomografia do fantoma, que a cortica poderia ser usada
adequadamente como substituto ao tecido pulmonar. Seu numero de unidades
Hounsfield (HU) varia entre -510 e -533, enquanto o do tecido pulmonar varia entre -
910 a -500.

Foi apresentado no trabalho, o fator de sensibilidade de cada TLD utilizado
com variacéo de +/- 0,07. O desvio padrao percentual do fator de sensibilidade foi de

5% e a reprodutibilidade da leitura de cada dosimetro foi melhor que 3%.

A validacdo do espectro de 15 MV foi realizada em um simulador de &gua
pelo cédigo de Monte Carlo EGSnrc com desvio maximo de 2%.

Como os TLDs foram calibrados em relacdo a dose na &gua e as medidas
foram realizadas em acrilico ou cortica, houve a necessidade de correcdo das

medidas de dose, uma vez que o TLD foi calibrado em relacéo a agua.

A razdo do poder de frenamento entre o acrilico/dgua foi de 0,966 e
cortica/agua foi de 0,988. Estes valores estdo de acordo com SIEBERS e

colaboradores e foram simulados por cédigo Monte Carlo com sistema EGSnrc.

Os dosimetros TLDs empregados no simulador de pulméo introduziam outra
heterogeneidade no meio, e isso afeta o resultado das medidas em 10% no acrilico
e 8% na cortica.

As aproximacdes usadas pelos métodos de correcdo de heterogeneidade do
sistema de planejamento Eclipse® impedem o célculo correto das mudancas de dose

gue ocorrem no interior ou préximo as heterogeneidades.

Os métodos de correcdo Batho, Batho modificado e Equivalente TAR néo

levam em conta o desequilibrio lateral. Consideram somente a atenuacdo dos
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fotons. Isso se deve ao fato do transporte de elétrons ndo ser considerado,
subestimando assim a dose nas regifes de baixa densidade.

Para o campo 1 x 1 cm?, os métodos de correcdo Batho, Batho modificado e
Equivalente TAR em relacdo aos dados do Monte Carlo podem divergir em até

100%. Essa diferenca leva a uma subdosagem consideravel no tecido pulmonar.

Como o método AAA considera o desequilibrio eletrénico lateral e nesses
tamanhos pequenos de campo é onde este evento é mais importante. Os valores
obtidos com o método AAA estdo mais proximos daqueles obtidos via simulagéo por
Monte Carlo, exceto nas interfaces pulmao/tecido mole e especialmente tecido
mole/pulmao. Para a interface tecido mole/pulmédo ha uma superestimava de dose

de 40% e para a interface pulmao/tecido ha uma subestimativa de 18%.

Nos campos menores como 2 X 2 e 1 x 1 cm?, o ndo uso dos algoritmos de
correcdo implica em valores mais proximos aos resultados obtidos por simulagéo

Monte Carlo, nos casos dos algoritmos Batho, Batho modificado e EQTAR.

Como as novas tecnologias de tratamento de radioterapia de intensidade
modelada usam pequenos tamanhos de campo, a ndo consideracdo da falta de

equilibrio eletrénico lateral é de extrema relevancia para as mesmas.

Para o campo 10 x 10 cm?, o0 ndo uso de correcéo de heterogeneidade leva a
uma subdosagem de até 20% na regido de interesse clinico. Este € um campo muito

utilizado para tratamento em radioterapia convencional.

Os resultados mais proximos que podem ser encontrados sdo através da
utilizacdo do meétodo Monte Carlo, porém o mesmo é inviavel devido a grande
demora na realizacdo de seus calculos. Por ser um programa de ordem estatistica, a

precisao do seu resultado sera proporcional ao niumero de histérias rodadas.

Dentre todos os resultados apresentados, o Triple A possui resultados mais
confidveis e com pequenos desvios em relacdo aos demais métodos de conversao
(DA ROSA et al.,2010).

Nas figuras (7,8,9 e 10) sdo apresentados, respectivamente, os perfis de dose
para os campos 10 x 10, 5 x 5, 2 x 2 e 1 x1 cm? para um simulador com

heterogeneidade de pulmé&o.
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A energia usada foi: 15 MV.

O fantona utilizado foi:

e Fantoma IRD (cortica e acrilico).

Algoritmos de correcéao:

e BPL representa a correcéo para Batho;

e BMod representa a correcéo para Batho Modificado;
e EQTAR representa a correcéo para TAR equivalente;

e AAA representa a correcao para algoritmo Triplo A;

PDD para campos 10 x 10 cm®
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Figura 7: O gréfico representa o perfil de dose para energia de 15MV para o campo 10 x 10 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulméo do IRD. Nele esta representado o modo sem algoritmo

de correcdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR e AAA.
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Figura 8: O gréfico representa o perfil de dose para energia de 15MV para o campo 5 x 5 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulm&o do IRD. Nele esta representado o0 modo sem algoritmo
de corre¢éo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR e AAA.

PDD(%)

PDD para campos 2 x 2cm?

1idL — Mante Carlo u
# dzdos Exparimentais |.
el & | || BMod o
BEL J
= COTAR L
Bb Sem Correfdao

Th -
il -
i -
4 S|
DL -
acrilico cortica acrilico T

tt P | S T T Y I [T N N T " T Y I [

n 2 4 & & 1M W 14 & 8 W I 4 26 I I 32

profundidade {cm)

Figura 9: O grafico representa o perfil de dose para energia de 15MV para o campo 2 x 2 cm?® para
um fantoma de heterogeneidade de pulmédo do IRD. Nele esta representado o0 modo sem algoritmo
de correcdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR e AAA.
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PDD para campos 1 x 1 cm?
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Figura 10: O grafico representa o perfil de dose para energia de 15MV para o campo 1 x 1 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulmédo do IRD. Nele esta representado o modo sem algoritmo
de correcdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR e AAA.

Os graficos (11 e 12) representam a razdo dos valores dos algoritmos de

correcdo de heterogeneidade pelos valores de Monte Carlo.
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Figura 11: O gréfico representa a raz&o entre as curvas de PDP obtidas pelo sistema Eclipse® e por
simulacdo de Monte Carlo para 0 campo 2 x 2 cm?, para um fantoma de heterogeneidade de pulmé&o
do IRD. Nele esta representado o modo sem algoritmo de correcdo e com os algoritmos: Batho,
Batho modificado, EQTAR e AAA.
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campos 1x 1 cm?

2,2 T T T T T T T T T L L S S S S S B S
— Monte Carlo
- dsdas Exparimentais
2,0 - BMod ]
BEL
COTAR
L8 - LY T
% sj Sem Correcdo
S 16 O =
=
D
E 14 B . _
[ —
2 Jri
2 1.2 b S ]
] il E
o ™
=
S L0 3@2@@5 aﬂzm 7
s 0 a
0,6 - Acrvlic Cork Acrylic 7

I - 1 4 1 o 1 » 1 o 0 o b v , 0 5 1 o 1 o 1 o 1 5 0 4 B 4
¢ 2 4 o6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30 32
profundidade {cm)

Figura 12: O grafico representa a razao entre as curvas de PDP obtidas pelo sistema Eclipse® e por
simulacdo de Monte Carlo para o campo 1 x 1 cm?, para um fantoma de heterogeneidade de pulmé&o
do IRD. Nele esta representado o modo sem algoritmo de corre¢cdo e com os algoritmos: Batho,
Batho modificado, EQTAR e AAA.

2.11.2 COMPARACAO DE ALGORITMOS DE CALCULO DE DOSE EM
SIMULADORES DE PULMAO COM HETEROGENEIDADES EQUIVALENTES EM
CONDICOES DE DESEQUILIBRIO ELETRONICO LATERAL

O objetivo deste trabalho foi avaliar o comportamento de quatro diferentes
algoritmos de corre¢cdo ainda em uso na prética clinica e um algoritmo baseado em
superposicao de convolugédo para tamanhos diferentes de campo, incluindo campos
de pequeno porte, em fantomas heterogéneos, com uma heterogeneidade
equivalente a pulmdo. Os calculos de PDP foram comparados com medi¢cdes
experimentais realizadas por meio de detectores TL e camaras de ionizacdo em
relacéo a simulagdes de MC (CARRASCO et al., 2004).
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2.11.2.1 MATERIAIS

As medicOes foram realizadas em campo com dimensdes de 10 x 10,5 x 5, 2
x 2 cm?, Utilizando SSD = 100 cm tanto para 6 MV quanto para 18 MV.

Foram utilizados dois aceleradores lineares. O acelerador linear Varian Clinac
1800, produz feixes de raios X e trabalha com o SPT CadPlan v.6.7 que utiliza trés
algoritmos diferentes para correcédo da heterogeneidade (Batho, Batho Modificado e
Equivalente TAR). As imagens dos fantomas, utilizados neste acelerador, foram
adquiridas em um Tomografo Computadorizado asteon scanner TC fabricado pela
Toshiba (Toquio, Japédo). O outro acelerador linear utiliza o SPT Helax-TMS v.6.1A,
que utiliza dois algoritmos, um de correcdo baseado em Pencil Beam e 0 outro € o
cone colapsado baseado em modelo de superposicdo de convolugédo. O fantoma é
representado por uma matriz de densidade, onde cada voxel da matriz foi definido

pelo usuario.

Foram utilizados dois simuladores de camadas com materiais equivalentes no

artigo:

¢ Fantoma CIRS do Hospital Sdo Bartholomeu (SB), London, UK
o Placas 30 x 30 cm? com espessura variando entre 0,1 e 0,6 cm
e A distribuicdo das placas foi a seguinte:
o 5cm de 4gua solida
o 13 cm de material de pulméo
o 10 cm de agua sélida
e Materiais utilizados foram:
o agua solida ™ (CIRS Inc., Norfolk, EUA, p = 1,006)
o material equivalente a tecido de pulmao (densidade eletrbnica em

relagdo a agua, p = 0,195)

O outro simulador é equivalente a de um pulméao inflado de acordo com o
ICRU 44 report (p [lung ICRU44] = 0.258).
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As curvas de PDD foram geradas por camaras de ionizacdo e medicbes em
TLD, em trés dias diferentes para adquirir informacgdes estatisticas. As camaras de

ionizacg@es cilindricas utilizadas foram:

e NE 2571 de 0,6 cm?® da Saint-Gobain e Cristais Detectores
e PTW 31.002 de 0,125 cm® da PTW
e Além de uma paralela NACP-02 da IBA.

Foi utilizando o método de Monte Carlo com o PENELOPE

As curvas de PDP foram geradas por camaras de ionizacdo e medicdes em
TLD, em trés dias diferentes para adquirir informacdes estatisticas. As camaras de
ionizacdes cilindricas utilizadas foram a NE 2571 de 0,6 cm® da Saint-Gobain e
Cristais Detectores e a PTW 31.002 de 0,125 cm® da PTW e uma paralela NACP-02
da IBA. Os TLDs utilizados sdo compostos de LiF:Mg, Ti e LiF:Mg, Cu, P (TLD700 e
TLD700H). Os materiais TL enriquecidos com ’Li foram escolhidos para evitar
possiveis contribuicdes de néutrons nas medidas dos feixes de fétons de 18 MV
(CARRASCO et al., 2004).

2.11.2.2 METODOS

Os parametros de interacao utilizados durante os célcullos de dose estavam
baseados no mapeamento dos niumeros de Hounsfield, a composicdo elementar e
desidade de massa, onde os dados do mapeamento foram retirados de relatorios da
ICRU 44 e ICRP 23. Estes numeros referentes a cada tecido especifico séo
mapeados a partir da densidade de elétrons, calculados a partir da composicao e

dada de acordo com a relagcdo encontrada em Kndos.

As medi¢Oes experimentais das curvas de PDP foram obtidas para avaliar o
desempenho dos algoritmos. As curvas de PDP obtidas através de camaras de
ionizacdo e medi¢cdes em TLD foram repetidas em trés dias diferentes para obter
informacdes estatisticas. A cadmara de ionizacdo NE 2571 é adequada para campos
maiores que 5 x 5 cm? na PTW 31.002 é preferivel para tamanhos de campos
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menores que 5 x 5 cm? e a NACP-02 é adequada apenas para campos maiores que

5x 5 cm>.

Na obtencéo da dose na agua, a leitura do eletrémetro foi corrigida a partir da

pressdo e da temperatura, sendo aplicada a Equacéo 15:

Dy, = MyNpSy airPrPaPyan (15)
Onde:

M;, é a correcao da leitura da dose na agua a partir da pressao e da temperatura;

Np é o fator de calibracdo da camara de ionizacdo em unidades de dose absorvida
no ar por carga ou eltrometro (Gy/C ou Gy/div);

Sw,air € @ relacéo do poder de frenamento entre a agua e o ar calculados sobre o
espectro;

Pr € o fator de correcdo para a perturbacdo na fluéncia de elétrons causada pela
camara;

P, é o fator de deslocamento;

P,. € o fator de correcéo causada pela parede da camara.

A posicdo da camara nao é corrigida para o ponto efetivo de medicéo, e todas
as medicbes sdo feitas nas mesmas profundidades. Caso o ponto efetivo de
medicao fosse utilizado, uma correcdo diferente ao longo da coordenada z deveria
ser aplicada para cada camara, porém os calculos foram realizados na mesmas
profundidades, possibilitando comparacfes diretas entre todas as medicOes e
calculos. As camaras de ionizagdo foram utilizadas nos fantomas como detectores

de referéncia apenas nas regides equivalente a agua.

Os detectores de referéncia utilizados dentro do material equivalente de
pulméo foram os TLDs, onde a aplicacédo de cada fator de correcdo e um controle de
estabilidade e sensibilidade nos permite reduzir a incerteza estatistica em = 2%,
sendo utilizado em alguns casos, varios detectores para alcancar medidas

redundantes para validar o valor de referéncia.
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A metodologia de comparacao utilizada foi a determinacdo do valor de desvio
de cada detector de referéncia em cada area (CARRASCO et al., 2004).

2.11.2.3 RESULTADOS

O campo 1 x 1 cm? foi excluido devido as camara de ionizacdo serem grandes

demais para esse tamanho de campo.

As aproximacfes usadas pelos métodos de correcdo de heterogeneidade dos
sistemas de planejamento CadPlan e Helax-TMS impedem o calculo correto das

mudancas de dose que ocorrem no interior ou préximo as heterogeneidades.

Os métodos de correcdo Batho, Batho modificado, Equivalente TAR e Pencil
Beam nédo levam em conta o desequilibrio lateral. Consideram somente a atenuacéo
dos fétons. Isso se deve ao fato do transporte de elétrons ndo ser considerado,

subestimando assim a dose nas regifes de baixa densidade.

Na avaliacdo do PDP, foi verificado que algoritmos do mesmo fabricante
apresentam diferencas na determinacdo da heterogeneidade, quando se considera o
equilibrio eletrbnico. Isso pode ser visto nas figuras (13 — 24) entre a cone colapsado
e o0 TMS Pencil Beam.

Os gréficos que representam fantomas diferentes (SB pulm&do material

equivalente e CIRS) apresentam resultados semelhantes entre si.

Pode ser observado, que na regido equivalente a agua, no simulador todos
os algoritmos produziram valores de desvio médio baixo. Os maiores valores foram
encontrados para Equivalente TAR, Batho Modificado, e TMS Pencil Beam. O
algoritmo Batho deu bons resultados, exceto para campos de tamanhos pequenos.
Deve ser enfatizado que, nestes casos, a diferenca maxima encontrada foi de 24%,
estando localizado perto da interface agua/tecido equivalente pulmonar com os
algoritmos Equivalente TAR, Batho Modificado, e TMS Pencil Beam, para a energia
de 18 MV, no campo 2 x 2 cm?. Em consequéncia disso, em todas as profundidades
os valores de desvio médio foram de até 3%, embora em geral se comportaram

corretamente.



69

Pode ser observado que na regido equivalente a tecido de pulm&o no
simulador, as diferencas eram muito maiores e chegou a 32% em média, com um
maximo de 39%. No entanto, o Algoritmo Cone Colapsado apresentou um desvio
médio maximo no valor de 1,8% com um maximo de 8% em um ponto. As maiores
diferencas entre o algoritmo Cone Colapsado e TLD eram sempre perto da primeira
interface entre agua sélida e pulmé&o, mas, com a exce¢do desta area, o algoritmo se
comportou corretamente, mesmo dentro do material do pulméo, para as geometrias

gue foram estudadas.

A diferenca entre o medido por todos os algoritmo e a dose prevista foi abaixo
de + 3% -4% apenas para o campo 10 x 10 cm?, energia de 6 MV. Para as situacdes
restantes, aumentou mais rapido que o aumento da energia e do campo tamanho
reduzido (CARRASCO et al., 2004).

Na figura (13,14 e 15) sdo apresentados os perfis de dose para os campos 10
x 10, 5 x 5 e 2 x 2 cm? respectivamente, para um simulador com heterogeneidade de

pulmao.

A energia usada foi de 6 MV.
O fantoma utilizado foi:
e CIRS

Algoritmos de correcéo:

e BMod representa a correcdo para Batho Modificado;

e BPL representa a corre¢céo para Batho generalizado;

e EQTAR representa a corregdo para equivalente TAR;

e TMS PB representa a correcéo para TMS Pencil Beam;

e CC representa a corre¢cao para cone colapsado.

TLD
(% A7) Clmaras de lonizagio

CMC
- Batho

=== Batho Modificade

—-= = EqTAR
———  TMs Pendil Beam

m— Cone Collapse
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Figura 13: O grafico representa o perfil de dose para energia de 6MV para o campo 10 x 10 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulméo do CIRS. Nele esta representado o modo sem algoritmo
de corre¢do e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e Cone Colapsado.
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Figura 14: O grafico representa o perfil de dose para energia de 6MV para o campo 5 x 5 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulméo do CIRS. Nele esta representado o modo sem algoritmo
de correcdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e Cone Colapsado.
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Figura 15: O grafico representa o perfil de dose para energia de 6MV para o campo 2 x 2 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulméo do CIRS. Nele esta representado o modo sem algoritmo
de corre¢céo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e Cone Colapsado.

Na figura (16,17 e 18) sdo apresentados os perfis de dose para os campos 10

x 10, 5 x 5 e 2 x 2 cm? respectivamente, para um simulador com heterogeneidade de

pulmé&o.

A energia usada foi de 18 MV.

O fantoma utilizado foi:

CIRS

Algoritmos de corregéo:

BMod representa a corre¢ao para Batho Modificado;
BPL representa a correcao para Batho generalizado;
EQTAR representa a correcao para equivalente TAR;
TMS PB representa a correcéo para TMS Pencil Beam;

CC representa a correcao para cone colapsado.
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Figura 16: O grafico representa o perfil de dose para energia de 18MV para o campo 10 x 10 cm?

para um fantoma de heterogeneidade de pulmédo do CIRS. Nele esta representado o modo sem
algoritmo de corregdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e Cone

Colapsado.
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Figura 17: O gréafico representa o perfil de dose para energia de 18MV para 0 campo 5 x 5 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulméo do CIRS. Nele esté representado o modo sem algoritmo
de corre¢do e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e Cone Colapsado.
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Figura 18: O grafico representa o perfil de dose para energia de 18MV para o campo 2 x 2 cm?® para
um fantoma de heterogeneidade de pulméo do CIRS. Nele esta representado o modo sem algoritmo
de correcdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e Cone Colapsado.
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Na figura (19, 20 e 21) s&o apresentados os perfis de dose para 0s campos
10 x 10, 5 x 5 e 2 x 2 cm? respectivamente, para um simulador com heterogeneidade

de pulméo.

A energia usada foi de 6 MV.

O fantoma utilizado foi:

e Fanton ICRU 44

Algoritmos de correcéao:

e BMod representa a corregéo para Batho Modificado;

e BPL representa a correcéo para Batho generalizado;

e EQTAR representa a correcéo para equivalente TAR,;

e TMS PB representa a correcdo para TMS Pencil Beam;

e CC representa a correcdo para cone colapsado.
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Figura 19: O grafico representa o perfil de dose para energia de 6 MV para o campo 10 x 10 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulmdo baseado na ICRU-44. Nele esta representado o modo
sem algoritmo de correcdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e
Cone Colapsado.



PDD para campos 5 x5

10

cm?

20

25

75

15

T - i T

] 7 T T T T

PDD(%)

equivalente tecido _
eq tec mole equivalente pulmao mole

p . | - T - T " T - T

8] 5 10 15 20 25

profundidade (cm)

Figura 20: O grafico representa o perfil de dose para energia de 6 MV para o campo 5 x 5 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulm@o baseado na ICRU-44. Nele esta representado o modo
sem algoritmo de correcédo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e

Cone Colapsado.
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Figura 21: O gréfico representa o perfil de dose para energia de 6 MV para o campo 2 x 2 cm® para
um fantoma de heterogeneidade de pulmédo baseado na ICRU-44. Nele esta representado o modo
sem algoritmo de corre¢do e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e
Cone Colapsado.
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Na figura (22, 23 e 24) s&o apresentados os perfis de dose para 0s campos

10 x 10, 5 x 5 e 2 x 2 cm? respectivamente, para um simulador com heterogeneidade

de pulméo.

A energia usada foi de 18 MV.
O fantoma utilizado foi:
e Fantoma ICRU 44
Algoritmos de correcéao:
e BMod representa a corregéo para Batho Modificado;
e BPL representa a correcéo para Batho generalizado;
e EQTAR representa a correcéo para equivalente TAR,;
e TMS PB representa a correcdo para TMS Pencil Beam;

e CC representa a correcdo para cone colapsado.

T
(% A7) Chmaras de lonizagio
— CMC
— - Batho
==== Batho Modificado
- === [EqTAR
M5 Pendil Beam
m—— Coni Collapse

POD para campos10 x L0 cm®

o 5 10 15 20 25

L v L] v L] v L]

PDOD(%)

equivalente tecido |
eq tec mole equivalente pulmio mole
¥ = 2 ¥ E T ] ] L2
J] 5 10 15 20 25
profundidade (cm)

Figura 22: O grafico representa o perfil de dose para energia de 18MV para o campo 10 x 10 cm?

para um fantoma de heterogeneidade de pulmao baseado na ICRU-44. Nele esta representado o
modo sem algoritmo de corre¢cdo e com o0s algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil
Beam e Cone Colapsado.



77

PDD para campos 5 x5 cm
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Figura 23: O grafico representa o perfil de dose para energia de 18MV para 0 campo 5 x 5 cm? para
um fantoma de heterogeneidade de pulméo baseado na ICRU-44. Nele esta representado o modo
sem algoritmo de corre¢cdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e
Cone Colapsado.
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Figura 24: O gréfico representa o perfil de dose para energia de 18MV para 0 campo 2 x 2 cm” para
um fantoma de heterogeneidade de pulmdo baseado na ICRU-44. Nele esta representado o modo
sem algoritmo de correcdo e com os algoritmos: Batho, Batho modificado, EQTAR, Pencil Beam e
Cone Colapsado.
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3. CONCLUSAO

Diferencas consideraveis foram encontradas entre o comportamento dos
algoritmos de calculos da dose em meios heterogéneos de baixa densidade,
situacao similar ao que é encontrada na regiao pulmonar.

Os algoritmos parcialmente Monte Carlo (AAA e Cone Colapsado),
apresentaram resultados mais coerente aos reais, enquanto os algoritmos apenas
analiticos (Batho, Batho Modificado, EQTAR e Pencil Beam) demonstraram uma
divergéncia dos valores reais, principalmente por ndo considerarem o desequilibrio
eletrbnico lateral, que, como foi visto no decorrer das analises dos artigos, variam
diretamente com a diminui¢do do tamanho do campo e com 0 aumento da energia.

O uso dos algoritmos de correcdo apenas analiticos nessa condicdo de
tratamento especifica gerou uma sobre-dosagem de até 100%, ao passo que 0 ndo
uso de nenhum algoritmo de correcao representou uma menor discrepancia do valor
real. Com o uso dos algoritmos parcialmente Monte Carlo a maior diferenca
encontrada foi na interface tecido mole/ tecido pulmonar em 40% de sobre dosagem
e tecido pulmonar/ tecido mole em 18% de sub-dosagem. O algoritmo Cone
Copsado apresentou um desvio médio maximo no valor de 1,8%, com um maximo
de 8% em um ponto na interface tecido mole/tecido pulmonar.

Devido a isto, recomenda-se um teste sobre o comportamento dos algoritmos
de célculos, sempre que houver a presenca de meios heterogéneos, pois foi
demonstrado que os algoritmos de um mesmo sistema de planejamento podem se
comportar de maneiras diferentes e este comportamento deve ser bem conhecido

pelo usuario.



79

REFERENCIAS

AAPM Task Group 23. Radiation Treatment Planning Dosimetry Verification: a
test package prepared by task group 23 of the American Association of Physicists in
Medicine. Madison, WI: Medical Physics Publishing; 1995.

ASPRADAKIS, M.M., Morrison R.H., Richmond N.D., Steele A. Experimental
verification of convolution/superposition photon dose calculations for
radiotherapy treatment planning. Phys Med Biol. 2003;48(17):2873-93.

BIRAL, A.R., RadiacBes lonizantes para Médicos, Fisicos e Leigos. Editora Insular,
2002.

BRAGG, C.M., Wingate K., Conway J. Clinical implications of the anisotropic
analytical algorithm for IMRT treatment planning and verification. Radiother
Oncol. 2008;86(2):276-84.

CAMPOS, L.T. - Estudo dos Efeitos da Heterogeneidade de Pulmé&o na
Avaliacdo da Dose Absorvida em Radioterapia. Tese de Dissertacdo de Mestrado
no IRD. BRASIL, FEV 2006.

CARRASCO, P, Jornet N., Duch M.A., et al. Comparison of dose calculation
algorithms in phantoms with lung equivalent heterogeneities under conditions
of lateral electronic disequilibrium. Med Phys. 2004;31(10):2899-11.

CARVALHO, A.C.P., Historia da Tomografia Computadorizada. Disponivel em:

www.sociedadeclementeferreira.com.br. Acesso em: 25 set 2011.

CECILIO, J.P. Implementacdo e Aceite de Sistema de Radioterapia de Feixe
Modulado Dinamico com Uso de Colimador Secundéario de Multiplas Folhas.
Tese para obtencdo do Grau de Doutor em Ciéncias na area de Tecnologia
Nuclear — Aplicacdes. Sao Paulo, 2008.

DA ROSA L.A.R., Cardoso S.C., Campos L.T., Alves V.G.L., Batista D.V.S., Facure
a Percentage depth dose evaluation in heterogeneous media using
thermoluminescent dosimetry. J Appl Clin Med phys 2010 11 (1): 117-27.



80

DE GRAAF, K. M. V., Anatomia Humana. Editora Manole. 62. edicdo. Sdo Paulo -
Brasil, 2009.

DELANO, V.S.B., Silva, L.F., Fortes, S.S., Testes Dosimétricos do Algoritimo
Analitico Anisotropico Implementado no Sistema de Planejamento

Eclipse/Varian. Revista Brasileira de Fisica Médica, 2010.

DING, W., Johnston P.N., Wong T.P., Bubb I.F. Investigation of photon beam
models in heterogeneous media of modern radiotherapy. Australia Phys Eng Sci
Med. 2004;27(2):39-48.

ECLIPSE ALGORITHMS REFERENCE GUIDE (P/N B500298R01C), Varian Medical
Systems, 2007.

EZZELL, G.A., Galvin J.M., Low D., et al. Guidance document on delivery,
treatment planning, and clinical implementation of IMRT: report of the IMRT
Subcommittee of AAPM Radiation Therapy Committee. Med Phys. 2003;30(8):2089—
115.

FDA CLEARS HELAX=TMS VERSION 5.0 TREATMENT PLANNING SOFTWARE
WITH IMRT. Disponivel em: www.thefreelibrary.com Acesso em: 28 out 2011.

FOGLIATA A., Nicolini G., Vanetti E., Clivio A., Cozzi L. Dosimetric validation of
the anisotropic analytical algorithm for photon dose calculation: fundamental
characterization in water. Phys Med Biol. 2006;51:1421-38.

ICRP Publication 103, Valentin J. — The 2007 Recommendation of the

International Commission on Radiological Protection Editora Elsevier

ICRU Report 39, Determination of Dose Equivalentes Resulting from External
Radiation Sources. International Commission on Radiation Units and
Measurements 7910, Woodmont Avenue Bethesda, Maryland 20814 USA - 01
February 1985.

INCIDENCIA DE CANCER DO PULMAO NO BRASIL. Disponivel em:
www.inca.gov.br/estimativa/2010 Acesso em: 23 ago 2011.

GALVAO, M.,  Analise Quantitativa de  Risco. Disponivel  em:
www.mundopm.com.br. Acesso em: 30 set. 2011.


http://www.thefreelibrary.com/
http://www.inca.gov.br/estimativa/2010
http://www.mundopm.com.br/

81

GONGCALVES, J.F., Programa de Garantia de Qualidade - Ministério da Saude,
2001.

Kndos T, Ahnesjdo A., Nilsson P., Weber L., “Limitations of a Pencil beam
approach to photon dose calculations in lung tissue,” Phys. Med. Biol. 40, 1411—
1420 (1995).

MAURICIO, C.L.P., Termoluminescéncia e Dosimetria Termoluminescente.
Aplicagdo em Monitoragdo Individual. Instituto de Radioprotegdo e Dosimetria,
2001.

MIINHEER B., Olszewska A., Fiorino C., et al. Quality assurance of treatment
planning systems. Practical examples for non- IMRT photon beams. ESTRO
2004 Booklet n°. 7 (Brussels: ESTRO).

Mohan R., Antolak J., “Monte Carlo techniques should replace analytical
methods for estimating dose distributions in radiotherapy treatment planning,”
Med. Phys. 28, 123-126 (2001).

MOSKVIN V., Timmerman R., Des Rosiers C., et al. Monte Carlo simulation of the
Leksell Gamma Knife: Il. Effects of heterogeneous versus homogeneous media for
stereotactic radiosurgery. Phys Med Biol. 2004;49(21):4879-95.

PERES L.- Radiagéo lonizante, Principios Fisicos Aplica¢cdes e Riscol. Editora
Leon Denis, 2008.

PIANOSCHI, T.A., Avaliacdo do Cdédigo de Simulacdo Monte Carlo Penelope
para Aplicacdo em Geometrias Delgadas e Feixes de Radiodiagnostico —
Faculdade de Filosofia e Letras de Ribeirdo Preto-SP, Departamento de Fisica e

Matematica. Disponivel em http://www.abfm.org.br/rbfm Acesso em: 12 ago 2011.

PREVENCAO DO CANCER DE PULMAO. Disponivel em:

www.prevencaoocancer.com.br Acesso em: 10 set 2011.

RADIOTERAPIA. Disponivel em < www.fsc.ufsc.br/canzian.br Acesso em 20 set
2011.


http://www.abfm.org.br/rbfm
http://www.prevencaoocancer.com.br/
http://www.fsc.ufsc.br/canzian.br

82

ROSU M., Chetty 1.J., Tatro D.S., TenHaken R.K. The impact of breathing motion
versus heterogeneity effects in lung treatment planning. Med Phys.
2007;34(4):1462-73.

SANTOS, M.M., Estudos de Camaras de lonizacao tipo Poco através de Monte

Carlo. Disponivel em: www.teses.usp.br. Acesso em: 01 de out 2011.

SCAFF, L.A.M., Bases Fisicas para Técnicos. Editora Projeto Saber. Sdo Paulo,
Brasil - 2008.

SINAIS E SINTOMAS DO CANCER DE PULMAO. Disponivel em:

www.abcdasaude.com.br Acesso em: 10 set 2011.

SOCIEDADE BRASILEIRA DE RADIOTERAPIA. Disponivel em:

www.sbradioterapia.com.br Acesso em: 20 set 2011.

TAUHATA, L., Salati, I.P.A., et al., Fundamentos de Radioprotecao e Dosimetria.
Instituto de Radioprotecdo e Dosimetria (IRD) - Comissdo Nacional de Energia
Nuclear (CNEM). Rio de Janeiro, Brasil - FEV 2008.

TUDO SOBRE O CANCER - Hospital A. C. Camargo. Disponivel em:

www.hcang.org.br Acesso em: 23 out 2011.


http://www.teses.usp.br/
http://www.abcdasaude.com.br/
http://www.sbradioterapia.com.br/
http://www.hcang.org.br/

