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RESUMO

Os avangos tecnologicos na radioterapia, como a introducao da tomografia computadorizada
e o desenvolvimento de algoritmos de célculo de dose, revolucionaram o planejamento radio-
terapico. Essas inovagoes possibilitam maior personalizacao e eficacia nos tratamentos, com
foco na reducgao de doses em 6rgaos de risco. Contudo, desafios persistem, especialmente
em regioes heterogéneas e em alvos de pequenas dimensoes, onde a precisao dos algoritmos
de célculo ¢é essencial. Campos pequenos, por exemplo, apresentam perda do equilibrio
eletronico lateral (LCPE, do inglés Lateral Charged Particle Equilibrium), o que dificulta a
determinagao precisa dos valores de dose pelos Sistemas de Planejamento (TPS, do inglés
Treatment Planning System). Este trabalho realizou uma analise dosimétrica end-to-end
comparativa entre os algoritmos de calculo de dose AAA (Analytical Anisotropic Algorithm)
e Acuros XB, disponiveis no sistema de planejamento Eclipse®). Utilizou-se a técnica de
Arcoterapia Volumétrica Modulada (VMAT, do inglés Volumetric Modulated Arc Therapy)
em um alvo pequeno, tipico de tratamentos como Radiocirurgia Estereotaxica (SRS, do
inglés Stereotactic Radiosurgery) e Radioterapia Corporal Estereotaxica (SBRT, do inglés
Stereotactic Body Radiation Therapy). A avaliacdo da precisao dos algoritmos foi reali-
zada por meio de medigoes experimentais com uma camara de ionizacao PinPoint-PTW,
comparando os valores calculados e medidos. Os resultados indicaram que a reducao do
tamanho da grade de calculo, ou dos voxels de dose, aumenta a precisao, especialmente em
alvos pequenos, em conformidade com as recomendacoes do TRS 483. O algoritmo Acuros
XB demonstrou maior eficiéncia em termos de Unidades Monitoras (MUs), contribuindo
para tratamentos mais rapidos e eficazes. Por outro lado, observou-se que campos de 3
cm x 3 cm, fora da delimitagao de campos pequenos, apresentam melhor concordancia
entre os valores calculados e medidos. Como perspectivas futuras, sugere-se a realizagao
de medicoes mais detalhadas em diferentes tipos de heterogeneidades, a utilizacao de
fantomas variados que simulem diferentes tecidos e materiais, e estudos sobre o tempo de
calculo para cada planejamento. Além disso, explorar tecnologias emergentes, como feixes
FFF (Flattening Filter Free), pode abrir novos caminhos para aprimorar a precisao e a
eficiéncia dos algoritmos.

Palavras-chave: Radioterapia, Algoritmos de Calculo, Grades de Calculo, Dosimetria

Campos Pequenos, Radioterapia Corporal Estereotaxica (SBRT).



ABSTRACT

Technological advances in radiotherapy, such as the introduction of computed tomography
and the development of dose calculation algorithms, have revolutionized treatment planning.
These innovations allow for greater personalization and treatment efficacy, focusing on
reducing doses to organs at risk. However, challenges persist, particularly in heterogeneous
regions and small targets, where the precision of dose calculation algorithms is critical.
Small fields, for instance, exhibit a loss of lateral charged particle equilibrium (LCPE),
complicating the accurate determination of dose values by Treatment Planning Systems
(TPS). This study performed a comparative end-to-end dosimetric analysis between the
AAA (Analytical Anisotropic Algorithm) and Acuros XB dose calculation algorithms, both
available in the Eclipse®) treatment planning system. The analysis utilized the Volumetric
Modulated Arc Therapy (VMAT) technique on a small target, representative of treatments
such as Stereotactic Radiosurgery (SRS) and Stereotactic Body Radiation Therapy (SBRT).
The precision of these algorithms was assessed through experimental measurements using
a PinPoint-PTW ionization chamber, comparing calculated and measured values. The
results indicated that reducing the calculation grid size, or dose voxel size, enhances
precision, particularly for small targets, aligning with TRS 483 recommendations. The
Acuros XB algorithm demonstrated greater efficiency in terms of Monitor Units (MUs),
contributing to faster and more effective treatments. Conversely, it was observed that a 3
cm x 3 cm field, outside the small field definition, exhibited better agreement between
calculated and measured values. Future studies are encouraged to include more detailed
measurements in different types of heterogeneities, the use of varied phantoms simulating
different tissues and materials, and comparative analyses of calculation times for each
planning method. Additionally, exploring emerging technologies such as Flattening Filter
Free (FFF) beams may offer new insights into improving the precision and efficiency of
algorithms.

Keywords: Radiotherapy, Calculation Algorithms, Calculation Grids, Small Field Dosime-
try, Stereotactic Body Radiotherapy (SBRT).
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1 INTRODUCAO

A Organizacdo Pan-Americana da Saude (OPAS) estimou, em 2022, que houve 20
milhdes de novos casos de cancer e 9,7 milhdes de mortes pela doenca. A incidéncia do
cancer € alarmante, sendo que 1 em cada 5 pessoas desenvolvera a doenca ao longo da
vida [1].

O tratamento do cancer tem como objetivos primordiais a cura, a paliacdo dos sintomas
e a melhoria da qualidade de vida dos pacientes. Para atingir esses objetivos, as abordagens
terapéuticas mais comuns sao a cirurgia, a quimioterapia e a radioterapia. A radioterapia,
em particular, € uma técnica que visa erradicar as células tumorais através da distribuicao
controlada de dose, ou seja, a entrega de uma quantidade especi ca de energia depositada
nos tecidos, com o intuito de dani car o DNA. Esse dano pode ser induzido de forma direta
ou indireta [2], resultando em apoptose (morte celular programada) [3]. O planejamento
preciso da distribuicdo de dose € essencial para garantir que a energia seja concentrada
nas celulas cancerigenas, enquanto minimiza o impacto nas células saudaveis ao redor.

A evolugéo tecnoldgica na radioterapia transformou signi cativamente a forma como os
tratamentos sdo planejados e executados. Na década de 1980, a introducdo da tomogra a
computadorizada (TC) marcou um avanco crucial, permitindo a visualizagao tridimensional
(3D) das lesdes tumorais e fornecendo dados anatdomicos detalhados do paciente. Essa
inovacao foi acompanhada pelo desenvolvimento de algoritmos de calculo que integravam
as informacdes de atenuacado especi cas do paciente, possibilitando distribuicées de dose
personalizadas, permitindo individualizar as doses de forma mais e caz e minimizar os
danos aos tecidos saudaveis, superando as limitac6es das abordagens anteriores [4].

A busca por maior precisédo e e cacia levou ao desenvolvimento de técnicas modernas
de entrega de dose, que nao apenas melhoram o controle tumoral, mas também reduzem
os efeitos colaterais em tecidos adjacentes.

Com a introducdo de modelos avancados de calculo de dose e a possibilidade de
colimacgao automatica, tornou-se possivel mapear com maior precisao a distribuicdo da
radiacdo no corpo, direcionando-a para as areas afetadas pelo tumor, enquanto minimiza
a exposicdo dos tecidos saudaveis. O planejamento inverso tornou-se uma pratica comum,
onde o fisico médico de ne os critérios para o Sistema de Planejamento (ou TPS, do inglés
Treatment Planning System como as doses minimas e maximas para o PTV (Volume-Alvo)

e OARs (Orgdos de Risco) - e o sistema otimiza o tratamento, em vez de determinar
manualmente os parametros de tratamento como era feito na radioterapia 2D. Com
o desenvolvimento de técnicas de tratamento moduladas, a Arcoterapia Volumétrica
Modulada (VMAT, , do inglés Volumetric Modulated Arc Therapy), que variam a taxa

de dose do aparelho, a velocidade dos Colimadores Multilaminas (ou MLCs, do inglés
Multileaf Collimators) e a velocidade de angulacéo dgantry, a necessidade de calculos



mais rapidos e precisos se intensi cou, dado o aumento na complexidade do processo de
entrega da dose [4].

A técnica VMAT permite gerar distribuicGes de dose precisas em diversas localizacdes
anatdmicas, incluindo regides cdncavas com multiplos OARs proximos ao PTV [5]. A
evolucdo no desempenho computacional viabilizou o uso de algoritmos avangados para
otimizar a entrega de dose.

Conforme o Relatério 8 85, ou TG-65 [6], da Associacdo Americana de Fisicos em
Medicina (AAPM, do inglés American Association of Physicists in Medicing, as incertezas
associadas aos processos de radioterapia devem ser mantidas abaixo de 5%, e as incertezas
dos algoritmos de calculo de dose devem ser inferiores a 3%, desde que existam programas
de garantia de qualidade nos servicos de radioterapia. No entanto, os algoritmos de calculo
de dose ainda enfrentam desa os em regides heterogéneas e em volumes-alvo pequenos,
0 que impacta na precisao da distribuicdo da dose, especialmente quando se considera a
correcao de heterogeneidade.

Portanto, a escolha do algoritmo de calculo é crucial para garantir a melhor distribuicao
de dose, especialmente em situacfes especi cas, coOmo em campos pequenos ou em regides
com heterogeneidades. Nessas condi¢cfes, a precisdo da modelagem das isodoses e 0 tempo
de célculo variam entre os algoritmos, tornando fundamental a selecdo do mais adequado
para cada cendrio clinico [7,8].

Os algoritmos de célculo modernos estdo sendo responsaveis pela mudanca na forma de
avaliar a dose no tumor, dose limite para os 6rgaos de risco, parametros de planejamentos
assim como mudancas na prescricdo de dose, fato que esta intimamente relacionado com
o controle tumoral. Um exemplo dessas mudancas, é o caso de SBRT (Radioterapia
Estereotética Corporea) de pulméo, onde dois protocolos diferentes séo utilizados, o que
considera a utilizac&o de algoritmos de correcao de heterogeneiddig]iation Therapy
Oncology Group(RTOG) 0813 [9] e outro que ndo considera a correcdo, RTOG 0236 [10].

Sendo assim, os algoritmos de calculo de dose demandam uma série de medi¢cdes
especi cas, especialmente em condicbes de campos pequenos, para alimentar os sistemas
de planejamento de forma precisa. Nessas circunstancias, podem ocorrer diferencas
signi cativas entre os valores medidos e os valores reais, especialmente quando detectores
inadequados sao utilizados.

Um dos principais desa 0os na dosimetria de campos pequenos € a perda do equilibrio
eletronico lateral (LCPE), o que pode comprometer a precisdo das medi¢cdes. Resultados
dosimétricos imprecisos utilizados como entrada para os sistemas de planejamento de
tratamento (TPS) podem gerar discrepancias nos calculos e, em casos mais graves, ocasionar
incidentes clinicos. Neste contexto, o presente trabalho tem como objetivo realizar um teste
end-to-end um procedimento que avalia todas as etapas do processo de radioterapia, desde
o planejamento até a entrega da dose, garantindo a consisténcia e a precisao do tratamento.
O estudo comparou os valores de dose planejados em condicbes de campos pequenos,



utilizando a técnica de VMAT, com os valores medidos por detectores apropriados, sob as
mesmas condi¢cdes, com o intuito de identi car possiveis diferencas entre os algoritmos de
calculo.

1.1 OBJETIVOS

1.1.1 Objetivo Geral

Este estudo tem como objetivo avaliar e comparar o desempenho de dois dos principais
algoritmos de célculo de dose disponiveis no mercado, o0 Acuros®Be 0 AAA® ,
frente a medicBes experimentais realizadas com uma camara de ionizacdo de pequeno
volume (PinPoint-PTW). A anélise é conduzida em planejamentos VMAT (Arcoterapia
Volumétrica Modulada) utilizando um anico arco, focando em alvos pequenos caracteristicos
de aplicacfes clinicas como SRS (Radiocirurgia Estereotaxica) e SBRT (Radioterapia
Estereotatica Corporea).

1.1.2 Objetivos Especi cos

A. Calculo de dose absorvida por uma camara de ioniza¢édo simulando um tratamento
real;

B. Comparacédo da dose medida, pela camara de ionizacéo, e a dose calculada pelos
algoritmos de calculo Acuros X®® e AAA® ;

C. Analise da in uéncia da heterogeneidade presente no simulador antropomér co para
a correcao de heterogeneidade do TPS;

D. Analise da in uéncia do tamanho de campo na comparacéo entre os valores planejados
com os dois algoritmos e o calculado;

E. Avaliacdo da in uéncia da grade de calculo dentre os algoritmos de calculo e os
medidos pela camara de ionizacao;

F. Comparacdo das Unidades Monitoras (MU) entre os dois algoritmos de calculo para
os planejamentos realizados.



2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 ACELERADOR LINEAR CLINICO

Um acelerador linear clinico ou LINAC (do inglésl.inear Particle Accelerator) é um
equipamento utilizado no tratamento radioterapico, com o objetivo de depositar dose de
fotons ou elétrons no tumor do paciente posicionado na mesa de tratamento [5]. Na gura
1 observa-se uma imagem de um LINAC, modelo Clinac @X, instalado em um servico
de radioterapia. O acelerador linear € capaz de acelerar elétrons emitidos por um lamento
aguecido, transformando-os em elétrons de alta energia. Esses elétrons, ao colidirem com
um alvo, geram fétons na faixa de energia de MeV. A gura 2 apresenta um esquema dos
componentes internos de um LINAC.

Figura 1 Acelerador linear clinico Varian Clinac CX do Instituto Nacional de Cancer.

Fonte: O Autor (2024).



Figura 2 Esquema de um Acelerador Linear.

Fonte: Tauhata et al (2014) [11].

Os elétrons séo emitidos por um lamento (ou catodo) por meio de emisséo termoibnica
no chamado canh&o de elétrons e, em seguida, sédo injetados de forma pulsada na guia
de onda, no qual sdo acelerados até se chocarem com o alvo. Esta guia de onda consiste
em um tubo de cobre, cujo interior € segmentado por discos ou diafragmas de cobre, com
aberturas e espacamentos variados, chamados de cavidades ressonantes. Os elétrons entram
na estrutura do acelerador com uma energia inicial de aproximadamente 50 keV, no qual
interagem com o campo eletromagnético gerado pelas micro-ondas e, durante esse processo,
os elétrons ganham energia por meio do campo elétrico senoidal. As micro-ondas pulsadas
que alimentam o sistema de aceleracdo sdo geradas por uma fonte, que pode ser um
magnetron ou um klystron, dependendo do aparelho. Dispositivos que utilizam klystron
sdo normalmente usados quando ha necessidade de produzir fétons mais energéticos [5].

Ao nal da guia de onda, dependendo do acelerador linear em questéo, havera ou nao
um sistema de alteracdo de direcdo desses elétrons, dado que os elétrons vindo na direcao
horizontal sdo redirecionados para a direcao vertical do equipamento. Essa mudanca de
direcdo se da pelo fato de na regido dmantry do aparelho, que é a estrutura rotacional do
LINAC, onde existe um sistema de campos magnéticos capazes de alterar o rumo desses
elétrons.



ApOs essa etapa, os elétrons colidem com um alvo, que geralmente é feito de um
material com alto niUmero atémico (Z), sendo o tungsténio o mais comumente utilizado.

O tungsténio é escolhido devido a sua alta densidade e elevado ponto de fuséo, o que o
torna ideal para suportar a energia liberada durante o processo biemsstrahlung onde os
elétrons de alta energia colidem com o alvo e geram raios-X.

Para garantir a uniformidade na intensidade do feixe de fétons ao longo de todo
0 campo de tratamento, um Itro aplanador € posicionado no caminho do feixe. Esse
dispositivo, geralmente composto por materiais de alta densidade como chumbo, tungsténio
ou cobre, é projetado para redistribuir a energia do feixe, reduzindo sua intensidade central
e equilibrando sua distribuicdo em direcéo as bordas do campo irradiado [12].

O sistema de monitoramento de dose nos aceleradores lineares médicos € composto por
duas camaras de ionizacao de transmissao, incorporadas de forma permanente nos feixes
clinicos de fotons e elétrons. Essas camaras monitoram continuamente a saida do feixe
ao longo do tratamento, assegurando tanto a constancia dosimétrica quanto a simetria
e planura nos eixos radial e transversal do feixe. Essas duas camaras operam de forma
totalmente independente, com fontes de alimentacéo e eletrdmetros de leitura distintos,
funcionando como mecanismos primarios e redundantes de monitoramento e interrup¢éo do
feixe. Caso a camara priméria falhe durante o tratamento, a cAmara secundéria € acionada
para interromper a irradiacdo, limitando o incremento de dose entregue ao paciente a
poucos pontos percentuais acima da dose prescrita. No raro caso de ambas as camaras
falharem, o sistema é projetado para interromper automaticamente o feixe ao ultrapassar
0 tempo estimado para a entrega da dose, com um incremento adicional con guravel pelo
usuario para garantir a seguranca e a integridade do tratamento [12].

Para controlar a dire¢do do feixe durante o tratamento, gantry é o responsavel por
girar ao redor dos pacientes, o que permite realizar irradiacées em diversos angulos de
incidéncia. Em adicdo a isso, apés choque do feixe de elétrons com o alvo, o feixe de fotons
gerado sera colimado pelos colimadores antes de chegar ao paciente.

2.1.1 COLIMADORES MULTILAMINAS (MLC)

O MLC é um componente essencial nos tratamentos de radioterapia, desempenhando
um papel central na conformacéo precisa dos feixes de radiagcdo de fétons ( gura 3). Cada
lamina do MLC opera de forma independente, permitindo que o feixe seja moldado de
acordo com a geometria tridimensional do tumor e ajustando sua intensidade durante a
sessdo. Essa exibilidade possibilita um controle detalhado, garantindo que a radiacao seja
direcionada com alta precisao ao volume alvo, reduzindo signi cativamente a exposi¢cao
dos tecidos saudaveis ao redor. A integracdo do MLC com os colimadores primarios,
conhecidos comgaws, aumenta ainda mais a e ciéncia no controle dos gradientes de dose
e na protegdo dos tecidos normais [5].



Figura 3 Figura ilustrativa do esquema de um MLC.

Fonte: Adaptado de Romeijn et al (2005) [13].

As laminas séo feitas de uma liga de tungsténio, com uma espessura su ciente para
fornecer uma transmissdo de raios-X primarios através das laminas inferior a 2% e a
transmissdo entre as laminas (interlaminas) € geralmente inferior a 3% [10]. Alguns
aparelhos possuem as bordas arredondadas para fornecer uma transmissdo constante
do feixe através da borda da lamina, independentemente de sua posi¢cdo no campo. O
MLC utiliza um desenho conhecido como "lingua e sulcdatingue-and-groovg conforme
ilustrado na Figura 4 (a), para minimizar o vazamento de radiacdo entre as laminas [14].
Essa con guragédo estrutural € fundamental para prevenir a fuga de radiagédo pelas bordas
do feixe, aumentando a precisdo do tratamento e reduzindo a dose absorvida pelos tecidos
saudaveis circundantes, promovendo maior seguranca para 0 paciente, como mostra a
gura 4 (b-d).

O uso do MLC traz beneficios signi cativos, ao eliminar a necessidade de blocos de
blindagem personalizados, 0os custos com materiais e tempo de preparacédo sao reduzidos.
Além disso, a e ciéncia proporcionada pelo MLC permite encurtar o tempo total de
terapia, 0 que € vantajoso para o paciente, pois reduz a necessidade de permanéncia imével
e melhora o conforto durante o tratamento. Essas vantagens fazem do MLC um dos
componentes centrais para a execucao de radioterapia de alta precisdo e conformagdo em
centros modernos de tratamento oncolégico [14,16,17].



Figura 4 Diagrama esquematico do efeito "lingua e sulco"em um MLC. (a) O design "lingua e sulco"no
MLC. (b) (d) Diagramas esquematicos de dois campos e sua sobreposi¢do de nida por duas
laminas adjacentes. A regido entre as duas laminas em (d) é submetida a uma subdosagem.

Fonte: Adaptado de Deng et Al (2001) [15].

2.2 SISTEMAS DE PLANEJAMENTO DE TRATAMENTO (TPS)

Os sistemas de planejamento de tratamento, olreatment Planning System§TPS),
evoluiram signi cativamente desde o surgimento da tomogra a computadorizada na década
de 1980 [4]. Os planejamentos de tratamento até os anos 1970 eram realizados por meio de
implantes padrbes ou, no caso da teleterapia (irradiagdo com feixes externos de radiacao),
pela sobreposicdo manual de curvas de isodose em 2D e do contorno dos pacientes, 0s quais
eram obtidos manualmente. Atualmente € comum o emprego de sistemas de planejamento
na radioterapia, com os principais softwares sendo capazes de realizar calculos avancados
gue consideram a composicao dos tecidos e suas densidades eletronicas. Essa tecnologia
facilita a utilizacdo de multiplos campos de tratamento, com modulacdo de intensidade,
ou néo.

O processo de implementagdo do TPS envolve a realizacdo de medidas dosimétricas que
con guram o sistema de planejamento com dados baseados nos obtidos experimentalmente.
Esses dados séo utilizados pelo sistema de calculo do TPS para realizar os calculos de
distribuicdo de dose e validar o sistema, tendo os processos detalhados pelo documento
TRS 430 [18].

A gura 5 apresenta um esquema comparativo dos dois tipos de planejamento possiveis



dentro de um TPS. Ambos os métodos seguem processos iterativos, de modo que, caso
0s objetivos ndo sejam alcancados em uma das etapas, € necessario reiniciar o ciclo para
ajustes.

Figura 5 Esquema comparativo do tipo de planejamento direto e inverso.

Fonte: O Autor (2024).

Os sistemas de planejamento de tratamento atingiram um nivel notavel de so sticacéo
e precisao, representando uma peca central na pratica da radioterapia moderna. Exemplos
como o Eclipse, da Varian Medical Systems, destacam-se por integrar algoritmos avancados,
como o Acuros XB, que realiza célculos precisos baseados no transporte de radiacéo, e
0 AAA, voltado para a otimizacdo dosimétrica. Esses sistemas permitem a aplicacéao
de técnicas modernas, como a VMAT e a radioterapia estereotaxica, enquanto oferecem
suporte a fusdo de imagens multimodais, otimizando a de nigcdo de alvos e 6rgaos de
risco. Além disso, a incorporacao de inteligéncia arti cial e aprendizado de maquina tem
automatizado processos e reduzido o tempo necessario para o planejamento, permitindo
tratamentos mais rapidos e personalizados. Assim, os TPS evoluiram de ferramentas
basicas para plataformas completas, tornando-se indispensaveis no cenario atual, onde a
precisao e a e cacia dos tratamentos sédo fundamentais.
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2.2.1 TECNICAS MODULADAS DE TRATAMENTO

A evolucao das técnicas de radioterapia conformada tridimensional (3D-CRT) culminou
na radioterapia de intensidade modulada (IMRT) [4], que aprimorou signi cativamente
0 tratamento oncoldgico ao permitir a modulacdo da intensidade dos feixes de radiacéo
dentro de cada campo. Enquanto a 3D-CRT utiliza feixes conformados para seguir 0s
contornos do tumor, a IMRT ajusta dinamicamente a abertura do feixe de tratamento por
meio dos MLC, que se movem durante a aplicacdo do feixe. Esse movimento continuo do
MLC, coordenado com a taxa de dose do LINAC [19], possibilita a entrega de doses mais
altas ao alvo tumoral, otimizando as conformacgdes das isodoses e reduzindo a exposi¢cao
de tecidos saudaveis, resultando em tratamentos mais precisos e e cazes.

O IMRT pode ser realizado de duas formas principaistep-and-shoote sliding window
No métodostep-and-shoqto feixe é desligado enquanto as laminas do MLC ajustam-se
para cada con guracdo estatica. JA& no métodsliding window as laminas se movimentam
continuamente durante a irradiacdo, proporcionando uma modulacdo mais uida e precisa.

A VMAT, também conhecida como RapidAr® , surge como uma evolucdo da técnica
IMRT. A VMAT combina a modulacdo da intensidade do feixe com a rotacédo continua do
gantry em torno do paciente, permitindo também ajustes dinamicos das laminas do MLC
e da taxa de dose durante a irradiacdo. A gura 6 abaixo mostra a diferenca entre as trés
técnicas, destacando que para o VMAT é possivel conformar e distribuir melhor as doses
altas e evitar doses altas espalhadas.

Figura 6 Exemplo da distribuicdo de dose utilizando VMAT, IMRT e 3D.

Fonte: Liu et Al (2017). [20]
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2.2.1.1 TECNICAS DE ARCOTERAPIA MODULADA (VMAT)

A técnica de entrega VMAT representou um avango signi cativo ao reduzir o tempo
de tratamento e melhorar a e ciéncia, sem comprometer a precisdo caracteristica da
IMRT. Essa técnica envolve a otimizacdo de mapas de uéncia, seguida pela coordenacéo
dindmica do movimento dos MLCs e da rotacao dgantry. Com isso, 0 VMAT melhora
a conformidade das doses ao alvo, garantindo maior protecdo aos tecidos saudaveis e
proporcionando tratamentos mais rapidos e confortaveis para o paciente [21].

O movimento continuo da fonte e do MLC ¢é inicialmente representado por uma
sequéncia de pontos de controle (oapntrol points), que descrevem posicdes estaticas da
fonte e do colimador. Cadaontrol point contém dados detalhados sobre os parametros do
feixe, como angulo dagantry, abertura do MLC, taxa de dose e tempo correspondente [21].
Durante o processo de otimizacao, novasntrol points sdo gradualmente inseridos para
re nar a trajetéria do feixe. Esse processo comeca com a inclusdo de eontrol point
intermediario entre dois ja existentes, seguido por sucessivas adicdes incrementais. Além
disso, os parametros associados a cadmtrol point podem ser ajustados dinamicamente
para melhorar a precisdo da representacdo do movimento continuo. Esse método permite
uma modelagem progressivamente mais detalhada do movimento do sistema, até que a
densidade de amostragem necesséria seja alcangada, como ilustrado na Figura 7.

Figura 7 Movimento da fonte e do MLC sendo modelado por amostras estaticas, que sdo progressiva-
mente inseridas até alcancar a frequéncia de amostragem desejada..

Fonte: Adaptado de Otto et Al (2008) [21].

A VMAT consiste em tratar o paciente por meio de um ou mais arcos dgantry
com variagdo continua da abertura do feixe, velocidade dantry e taxa de dose. Essa
abordagem promete maximizar os beneficios da radioterapia com intensidade modulada
(IMRT), tratando o paciente com a maior variedade de orientacdes de feixe no menor
tempo possivel. Esse novo método de operacdo do acelerador linear exige novos métodos
de comissionamento e garantia de qualidade [22].

O VMAT é capaz de possuir diferentes velocidades de lamina, que variam até 2,5 cm/s
e ter taxas de dose de até 1000UM/min e velocidade variavel dantry de 0,5 até 4,8&seg,
dependendo do LINAC. E o processamento do planejamento, é denominado planejamento
inverso, no qual o software determina a modulacdo dos MLC pretendida, bem como a
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taxa de dose e a velocidade dgantry. O processo de otimizagcdo é estabelecido como
uma sequéncia de 17@ontrol point, ou seja, temos untontrol point a cada dois graus,
aproximadamente [21].

A possibilidade de entregar arcos de intensidade modulada em aceleradores lineares
convencionais foi retardada em parte pela auséncia de sistemas de planejamento de
tratamento (TPSs) capazes de fornecer planos de tratamento VMAT. Isso mudou em 2008,
com a comercializacdo do RapidArc (Varian) e do SmartArc (Philips). Desde entdo, a
VMAT passou por uma rapida e ampla aplicagéo clinica [23].

2.2.2 ALGORITMOS DE CALCULO

Os avancgos nas técnicas de teleterapia tém elevado as exigéncias para algoritmos de
célculo de dose, tornando essencial a precisdo e rapidez desses sistemas no ambiente
clinico. Com a introducao de técnicas como IMRT e VMAT, que envolvem feixes altamente
modulados, a precisdo dos calculos de dose em areas com complexas heterogeneidades
tornou-se ainda mais crucial.

As incertezas na dose recebida pelo paciente estdo relacionadas a estabilidade do feixe
e a calibracdo do acelerador linear. Melhorias nos algoritmos de célculo sédo essenciais para
reduzir a incerteza na dose calculada para menos de 2%, limitando a incerteza total do
tratamento a cerca de 3%, conforme o ReporfPr85 da AAPM [5]. A con abilidade do
tratamento € garantida por um rigoroso programa de comissionamento dos aceleradores
lineares, com diretrizes dos documentos TRS 430 [24] e TECDOC 1583 [25], que orientam 0
comissionamento e o programa de garantia de qualidade (QA) do sistema de planejamento
(TPS). A seguir, sdo apresentados os tipos e caracteristicas dos algoritmos de célculo de
dose absorvida, com uma analise comparativa na Figura 8.
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Figura 8 Esquema dos tipos de algoritmos de célculo de dose disponiveis no mercado.

Fonte: O Autor (2024).

2.2.21 ALGORITMO TIPO 'A'

Algoritmos do tipo A, como o PencilBeam Convolution (PBC), ja foram amplamente
utilizados para célculo de dose em radioterapia, porém com a evolucdo dos algoritmos e as
limitacdes ao modelar heterogeneidades laterais de forma precisa [26], fazem com que o
PBC esteja entrando em desuso.

Este tipo de algoritmo é baseado em doses geradas por nucleos de doskgmel) que
representam per s de absorgéo e dispersao que os fétons e elétrons secundarios sofrem, como
apresentado na gura 9. Essekernelsséo aplicados para calcular a dose depositada ao
longo do trajeto de feixes de radiacdo modelados como pequenos feixes estreitos, conhecidos
como pencilbeamse utiliza a convolugcéo para somar as contribuicbes dpencilbeams
adjacentes, formando o feixe completo.

Os nucleos de dose, gerados a partir da incidéncia pencilbeamsem uma superficie
homogénea, sdo ajustados conforme a densidade média da area tratada, mas ndo modela
adequadamente o espalhamento lateral dos elétrons secundarios em regifes de densidade
varidvel, o que pode resultar em imprecis6es em casos de grandes diferengas de densidade,
como cavidades de ar e tecidos pulmonares [27].

Sendo assim, o algoritmo Pencil Beam Convolution (PBC), assim como outros algorit-
mos do tipo "A", utiliza uma correcao de densidade longitudinal, onde as variacdes de
densidade sdo consideradas apenas ao longo do feixe priméario de radiacdo, sem incorporar
as heterogeneidades laterais dos tecidos [27]. Essa abordagem baseia-se na equivaléncia
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Figura 9 llustragdo da distribuicdo de dose de unkernel.

Fonte: Kntos et Al (2017) [27].

do comprimento do caminho percorrido pela radiagdo em relagdo a um meio homogéneo.
Embora o PBC ajuste as heterogeneidades pelo comprimento do percurso equivalente, ele
nao modela separadamente o espalhamento de elétrons. Dessa forma, as mudancas de
densidade sdo ajustadas de maneira unidimensional ao longo do feixe principal.

Em regifes de baixa densidade, como os pulmdeskemelsde dose dopencilbeams
tendem a se alongar, enquanto em areas de alta densidade, como 0s 0sSs0s, sua extenséo é
reduzida. Essas adaptacdes, ilustradas na Figura 10, séo realizadas individualmente para o
kernel de cada pencilbeam, com base nas variagdes locais de densidade que afetam o feixe.

Figura 10 Representacio da corregéo dkernel em meios homogéneos pelo método de convolug&o.

Fonte: Albino (2019) [28].
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Em seguida, aplica-se o processo de sobreposi¢cdo, somando as contribuicdes de cada
voxel (volumetric pixelg originadas dospencilbeamsadjacentes. A dose depositada em um
ponto por um campo de fétons € calculada como a convolugédo da uéncia de eneryi, (
também chamada de TERMA, com o kernel de dose correspondente (Kw), previamente
determinado para um ponto do feixe em agua. A Figura 11 ilustra detalhadamente esse
calculo.

Figura 11 Calculo da dose no algoritmo PBC. A doseD(x,y,z), € calculada como a convolugdo da
uéncia da energiaY, ou TERMA, com a respectiva dosekernel depositada.

Fonte: Madison et Al (2004) [29].

A evolucgéo dos algoritmos tipo "A"foi devido a limitagdo com heterogeneidades com-
plexas, o que impulsionou o desenvolvimento de algoritmos mais avancados, os algoritmos
baseados em modelos, conhecidos comodel-basecbu algoritmos do tipo "B", que foram
projetados para superar as de ciéncias de seus antecessores, proporcionando maior exatidéo
no céalculo de dose e reduzindo as incertezas associadas ao tratamento.

2.2.2.2 ALGORITMO TIPO 'B'

O algoritmo tipo B, que substituiu o algoritmo tipo A, permanece até hoje como
um dos mais utilizados na radioterapia e se destaca por sua capacidade de realizar calculos
avancados de dispersao, considerando detalhadamente as heterogeneidades dos meios
irradiados. Essa caracteristica permite estimativas de dose rapidas e precisas, mesmo em
regides compostas por tecidos com variacdes signi cativas de densidade [30]. Dentre esses
algoritmos, oAnalytical Anisotropic Algorithm (AAA) € o mais amplamente empregado.

O AAA utiliza parametros pré-calculados da unidade de tratamento e dados do feixe
coletados no acelerador linear para gerar um modelo detalhado do feixe de radiacdo. A
correcao de heterogeneidades é realizada ajustando a dispersadkdosels de fotons e
elétrons com base na distribuicdo da densidade eletronica do tecido tratado. Uma das
caracteristicas fundamentais do AAA é o uso de fungdes contribuintes que descrevem
cada componente da uéncia de energia, como a uéncia direta, a funcdo de densidade da
energia depositada e @&ernel de dispersao [31]. Essas fun¢cbes sao de nidas e tratadas
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separadamente, permitindo um calculo analitico preciso e maior e ciéncia na aplicacdo da
dose.

O AAA é um algoritmo que ndo considera a heterogeneidade do meio de forma isotropica
e utiliza convolugdes para calcular fotons dispersos em mudltiplas direc6es. A distribuicao
de dose é calculada como a sobreposicao de diferentes fontes de radiagéo.

O algoritmo utiliza uma modelagem derivada de simulacdes de Monte Carlo para fétons
primarios, fotons extra focais dispersos, elétrons de contaminacdo e a uéncia por fétons
espalhados pelos Itros fisicos. Assim, o AAA é um algoritmo de convolugao/sobreposi¢do
pencilbeam tridimensional, que através dos métodos de Monte Carlo caracteriza o feixe
clinico e modela os parametros fisicos necessarios [32].

Os quatro componentes principais do algoritmo do tipo B sé&o descritos abaixo, sendo
gue a gura 12 mostra como que é a montagem de um cabecote de um acelerador linear,
utilizado para simular esses componentes.

1. Fotons primarios: Sao os fotons emitidos diretamente de uma fonte pontual que
ndo sofrem interacdes no cabecote do equipamento. Esses fotons sdo modelados por
algoritmos baseados em Monte Carlo, que utilizam as propriedades do material do
alvo e ajustam o espectro energético conforme os parametros especi cos do acelerador
da instituicao;

2. Foétons extra-focais: Refere-se aos foétons que interagem com componentes do cabecote,
como o ltro plani cador, a camara de ionizacdo e o colimador priméario. Apds essas
interagcdes, 0 espectro dos fotons apresenta uma distribuicdo em forma de gaussiana,

3. Contaminacado por elétrons: O feixe de fétons primarios sofre contaminagédo por
elétrons que se originam, principalmente, no Itro aplainador, na camara de ionizacéo
e nos colimadores. Se for utilizado o MLC, este também pode alterar o espectro dos
elétrons, tornando-se fontes secundarias;

4. Fétons espalhados por ltros fisicos: Corresponde aos fétons dispersos em Itros
fisicos quando estdo em uso. Um modelo dual gaussiano representa essa dispersao,
sendo a amplitude do kernel maior proporcionalmente a distancia em relacdo ao
Itro.

O modulo de célculo de dose utiliza parametros fisicos essenciais, como o espectro de
energia dos fotons, a energia radial média e kernels de dispersdo. Esses parametros
sao inicialmente de nidos para meios equivalentes a agua e, durante o calculo, ajustados
conforme as densidades especi cas do paciente. O volume do paciente é dividido em uma
matriz tridimensional composta devoxels cujo tamanho é determinado pela grade de
calculo. Cadavoxel recebe o valor da densidade eletrénica média do meio, obtida a partir
dos dados tomogréa cos do paciente.
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Figura 12 Ilustragéo do cabegote de um acelerador linear.

Fonte: Adaptado de Varian Medical Systems (2014) [33].

A distribuicdo de dose é entdo calculada por meio de convolucdes separadas para cada
componente do feixe e a convolucao é realizada para cada campo nito, @medmlet. A
dose nal é obtida pela sobreposi¢céo das contribuicdes individuais de todosheamlets
gerando uma distribuicdo de dose precisa e ajustada as caracteristicas anatdmicas do
paciente. Classi cado como analitico, o algoritmo resolve a convolucéo integral e as funcdes
associadas de forma analitica, permitindo um célculo preciso da dose nal.

Dessa forma, a abordagem analitica, adotada pelos algoritmos do tipo "B", proporciona
um equilibrio entre precisao e tempo de calculo. Contudo, a medida que a complexidade
dos tratamentos de radioterapia aumenta, surgiram novos desa 0s que demandam uma
precisdo ainda maior, especialmente em regides com grandes diferengas de heterogeneidades.
E nesse cenario que os algoritmos do tipo "C"ganharam relevancia, oferecendo solucées
avancadas para essas questdes complexas.

2.2.2.3 ALGORITMO TIPO 'C'

Algoritmos de tipo C representam a geracdo mais avancada e atual de calculos de dose
em radioterapia, empregando métodos rapidos baseados em Monte Carlo ou resolvendo
a Equacao Linear de Transporte de Boltzmann (LBTE, do inglékinear Boltzmann
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Transport Equation) para simulagfes precisas. Esses algoritmos incorporam caracteristicas
detalhadas dos tecidos bioldgicos e de materiais com elevado nimero atbmico, como metais,
aprimorando a precisdo dos calculos de dose [34].

A LBTE é a equacdo que descreve o comportamento macroscoépico das particulas de
radiacdo (néutrons, raios gama, elétrons) conforme elas atravessam e interagem com a
matéria [35]. Para um dado volume de matéria, sujeito a uma fonte de radiacéo, a solucao
da equacao de Boltzmann forneceria uma descricdo exata da dose no volume. No entanto,
solugBes completas ou analiticas da equacgédo de Boltzmann sé podem ser obtidas para
alguns poucos problemas simpli cados e tal equagcao deve ser resolvida de maneira nao
analitica como, por exemplo, no método de Monte Carlo.

Existem duas abordagens principais para resolver a equacédo de Boltzmann para
transporte de radiacdo. A primeira é o Método de Monte Carlo, que utiliza técnicas de
amostragem randdémica para estimar indiretamente a propagacao da radiacdo em um meio.
A segunda abordagem envolve a resolucdo explicita da equacédo de Boltzmann por meio de
métodos numéricos, como o0s3Grid-Based Boltzmann Solver{GBBS), que discretizam o
espaco, o angulo e a energia para encontrar uma solucao direta [36].

A e ciéncia de calculo do método GBBS, aliada a auséncia de ruido estatistico, foi um
dos principais fatores que impulsionaram o desenvolvimento de algoritmos de calculo, como
0 Acuros XB, no sistema de planejamento Eclipse. O Acuros XB, considerado o principal
algoritmo do tipo "C"disponivel no mercado, utiliza a solucdo explicita da equacéo de
Boltzmann por meio de métodos numeéricos, permitindo a realizacao de calculos de dose
com alta precisdo. Esse processo é composto por quatro etapas principais:

1. Transporte dos componentes da fonte de fétons, incluindo a fonte primaria, a fonte
secundaria e a contaminacéao eletronica, até o paciente;

2. Transporte da uéncia de fétons espalhados no interior do paciente;
3. Transporte da uéncia de elétrons gerada no paciente;

4. Célculo da dose depositada nos tecidos.

A primeira etapa € repetida para cada feixe de tratamento, enquanto as demais séo
realizadas apenas uma vez, independentemente do numero de campos utilizados.

Nas etapas de transporte da uéncia de fétons e elétrons, o Acuros XB utiliza técni-
cas avancadas de discretizacdo espacial, angular e energética, resolvendo a equacéao de
Boltzmann de forma iterativa. Esse método permite um célculo robusto e e ciente.

A Ultima etapa, o célculo da dose, pode ser feita considerando dois cenérios: Dose no
meio ou Dose na agua. No célculo da Dose no meio, a uéncia de energia é ajustada
de acordo com as propriedades especi cas do material\dixel analisado. Ja na Dose
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na agua, o calculo é realizado assumindo que o material irradiado possui propriedades
equivalentes as da agua.

Uma das principais vantagens do Acuros XB é sua abordagem inovadora nas correcdes de
heterogeneidade, proporcionando uma alternativa mais rapida em comparacao as simulacées
de Monte Carlo, que costumam demandar longos tempos de célculo. Diferentemente dos
algoritmos de superposicdo, que ajustam &srnels de espalhamento com base apenas na
densidade do meio, o Acuros XB simullernels de espalhamento especi cos para cada
material, o que resulta em um aumento consideravel na precisao dos resultados [33].

2.2.3 GRADE DE CALCULO

A grade de calculo, ou resolugéo de grade, € um parametro essencial na dosimetria para
planejamento de tratamentos radioterdpicos. Ela se refere ao tamanho dos voxels nos quais
o volume tridimensional do paciente € dividido para o calculo de dose. A resolucao da
grade de calculo in uencia diretamente a precisdo com que a dose é calculada e distribuida
em relacdo ao alvo e aos 6rgdos adjacentes [37]. Esse conceito € fundamental para garantir
gue a dose seja administrada de maneira precisa ao tumor, enquanto se reduz ao minimo
a exposicao de estruturas adjacentes, como orgaos de risco (OARS), em tratamentos com
gradientes elevados de dose, como em tratamentos modulados.

A escolha do tamanho da grade de célculo representa um equilibrio entre a precisdo da
distribuicdo de dose e o tempo de processamento. Grades de calculo menores, como 1 a
2 mm, oferecem maior precisao, permitindo uma distribuicdo de dose mais detalhada e
reduzindo a necessidade de interpolacdo entre pontos. Por outro lado, grades mais amplas,
como 3 mm, diminuem o tempo de processamento, mas podem comprometer a exatidao
da dose em regides de alto gradiente, onde a precisédo € fundamental. Como ilustrado na
Figura 13, a uéncia de radiagao e o efeito de volume variam signi cativamente com o
tamanho da grade calculada, destacando a importancia de escolher uma grade adequada
para cada aplicacao.

Nos sistemas de planejamento de tratamento comerciais, como o Eclipse, € comum que
0 tamanho padrédo da grade de otimizacdo seja de 2,5 mm, enquanto a grade de calculo
para tratamentos como SRS e SBRT, a grade de calculo utilizada é normalmente de 1
mm [39]. Muitos fisicos adotam grades de 2,5 mm para tratamentos convencionais [37],
buscando um equilibrio entre a precisédo na distribuicdo de dose e a otimiza¢do do tempo
de processamento.

Em planos de IMRT, uma grade de céalculo mais re nada pode melhorar a precisao
na distribuicdo de dose em regides de alto gradiente (até20%/mm) [37], comuns em
volumes-alvo que se sobrep6em ou estdo préximos de 6rgaos de risco. Isso é importante para
a avaliacao precisa das doses nos OARs e na regido-alvo planejada (PTV). Adicionalmente,
grades de calculo pequenas sdo recomendadas para estruturas seriais e criticas, que
apresentam resposta de dose limiar e podem ter complicacdes associadas a precisao da
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Figura 13 Fluéncia de radiagdo e efeito de volume para cada varios tamanhos de grade calculados.

Fonte: Adaptado de Ando et Al (2024) [38].

dose calculada. Assim, o impacto do tamanho da grade de calculo vai além da distribuicédo
de dose, afetando indices clinicos como a probabilidade de controle tumoral (TCP) e a
probabilidade de complicacdo de tecidos normais (NTCP).

2.2.4 CORRECAO DE HETEROGENEIDADE

A corregéo para heterogeneidades em dosimetria pode ser realizada utilizando uma
curva que relaciona o nimero de CT, ou Unidade Houns eld (Houns eld Unit - HU),
com a densidade eletronica do material, conhecida como curva CT-to-ED. A unidade
Houns eld (HU) esta diretamente relacionada as propriedades de atenuacao do material,
permitindo estabelecer uma conexdao com o numero de elétrons por grama. Este parametro
€ fundamental para o calculo preciso da dose absorvida, especialmente em interacdes
dominadas pelo Efeito Compton [40]. A relacdo entre os valores de CT ou HU, que
representam a média aritmética dos coe cientes de atenuacdo medidos emwvaxe| e 0
coe ciente de atenuacéo linear do material em relagdo a agua [41], € descrita pela Equacao
1 e ilustrada na Figura 14.

CT ouHU 292 ™ 1000 (2.1)

agua
Onde:
agua: Coe ciente de atenuagao linear da agua;
meio: COe€ ciente de atenuacao linear do meio.
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Figura 14 Escala que representa as Unidades Houns eld, indo de -1000 (Ar) até +1000 (Osso Cortical).

Fonte: Adaptado de Radiopaedia (2024) [42].

O valor de HU representa a diferenca média dos coe cientes de atenuacdo medidos em
um voxel [43]. Esses valores sao usados para construir uma escala relativa de cinzas, em
gue cada material, incluindo aqueles com alta densidade, recebe uma posicdo especi ca na
escala.

Pode-se inferir que para a agua o numerador se torna 0, ass$ildsg,. 0. Desse
modo, materiais com ~ proximos a agua devem teHU préximos a 0. Para o ar, ~ €
essencialmente 0, assitdU,, 100Q Para o o0sso, os valores de¢U podem variar em
torno de +1000, dependendo da densidade do tecido 6sseo e dos parametros da técnica
utilizada.

A correcdo para heterogeneidades é essencial para minimizar as incertezas no calculo
de dose [5]. Embora os algoritmos de célculo de dose mais modernos oferecam correcées
para variacdes de densidade, ainda ha limitacdes na presenca de materiais com nimeros
atdbmicos (Z) muito baixos ou muito altos.

As curvas CT-to-ED também séo in uenciadas pela capacidade do tomoégrafo. O
namero debits do aparelho de ne a quantidade de niveis de cinza que cadaxel da
imagem pode representar. Esses niveis crescem em funcao"derdde "n"é o niumero
de bits. Tomografos comuns utilizam 8 ou 1Bits, 0 que corresponde a 256 e 4096 niveis
de cinza, respectivamente [41]. Um tomdégrafo de bis, por exemplo, pode representar
intervalos de -1024 a 3071 HU, cobrindo a maioria dos tecidos bioldégicos e o ar, mas
limitando a representacdo de materiais de alta densidade, que frequentemente saturam em
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3071 HU. Tomografos mais avangcados, operando comhi®, oferecem até 65.536 niveis
de cinza, ampliando signi cativamente a capacidade de visualizacéo de estruturas densas.

2.2.5 CAMARAS DE IONIZACAO

A camara de ionizacdo € um detector que mede a corrente elétrica gerada pela movimen-
tacdo dos ions e elétrons produzidos pela radiacdo no volume de gas de seu volume sensivel,
como mostrado na Figura 15, sob a in uéncia de um campo elétrico. Esse campo € gerado
por uma diferenca de potencial entre dois eletrodos: o catodo (-) e 0 anodo (+). Quando
a radiacao interage com o gas no interior do detector, ela gera excitacdes e ionizacdes nas
moléculas desse gas, resultando na criacdo de pares de ions. A energia média perdida para
cada par de elétron-ion gerado é uma constant@/{, que varia conforme o tipo de gas,
sendo aproximadamente 34 eV para o ar. Dessa forma, a energia da particula incidente
pode ser determinada a partir do nUmero de pares gerados. A camara de ionizacdo é
comumente usada para medir a exposicao a radiacdo gama e raios-X, mas também é capaz
de detectar ions pesados ou elétrons [44].

Figura 15 Esquema de um detector preenchido com gas na coleta ionizagbes de um volume irradiado.

Fonte: Adaptado de Gunderson (2015) [45].

As camaras de ionizagc&do operam na regiao ll, conforme ilustrado na Figura 16, que
corresponde a zona de saturacdo no gra co de voltagem versus corrente. Nessa regiao,
todos os ions gerados pela radiacdo sdo coletados antes de recombinar, resultando em
uma corrente proporcional a radiacdo incidente. Isso torna as camaras fundamentais como
detectores de radiacao, sendo o principal dispositivo utilizado para calibracdo de feixes
de radioterapia. O modelo mais comumente utilizado para feixes de fotons € a camara
do tipo Farmer, que possui uma geometria cilindrica, com eletrodos lineares centrais e
eletrodos cilindricos externos, conforme demonstrado na Figura 17 [45].
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Figura 16 Gra co da variagdo de ions coletada & medida que a voltagem de polarizagédo aumenta.

Fonte: Adaptado de Gunderson (2015) [45].

Figura 17 Desenho esquematico da camara de ionizag&o tipo Farmer.

Fonte: Adaptado de Gunderson (2015) [45].

A grandeza exposicao € de nida como o valor absoluto da carga total dos ions de
mesmo sinal gerados no ar quando todos os elétrons liberados pelos fétons em uma massa
de ar sdo completamente freados. Na pratica, o alcance dos elétrons secundarios pode ser
de varios metros, tornando impossivel a deteccdo da carga total gerada por esses elétrons;
por isso, utiliza-se o conceito de compensacao [44].

Um volume ativo de 0,6 cc é o padrdo para a radioterapia convencional, embora camaras
com volumes menores ou maiores estejam disponiveis para nalidades especializadas, como
dosimetria de pequenos campos, como a PinPoint 3D-PTW [48]. Em geral, as camaras
de ionizacao precisam ser calibradas antes do uso juntamente com um eletrébmetro e um
cabo triaxial, sendo calibrados em um laboratério secundario [49].
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As camaras de ionizacao de ar livre sdo amplamente utilizadas na dosimetria em
radioterapia, contando com uma teoria bem estabelecida e padronizada para as correcdes
no céalculo da dose absorvida a partir das leituras dessas camaras [50].

Essas camaras, normalmente nao seladas, tém o ar interno igual ao ambiente externo,

0 que torna indispensavel ajustar as leituras para as condices ambientais. A umidade
também pode in uenciar as medicdes, gerando uma corrente indesejada chamada "corrente
de fuga". Por esse motivo, € essencial controlar a umidade no ambiente de trabalho,
utilizando desumidi cadores e aparelhos de ar-condicionado. Quando ndo estdo em uso,
as camaras sao frequentemente armazenadas em desumidi cadores contendo silica. O
efeito da umidade na resposta das camaras de ioniza¢do pode ser signi cativo; dentro da
faixa de umidade relativa de 20% a 80%, a resposta da camara é aproximadamente 0,3%
maior do que no ar seco [51]. Com o avanco das técnicas modernas, como a Radioterapia
de Intensidade Modulada (IMRT) e o uso dos MLCs, que tém impulsionado a utilizacao
de campos pequenos, surgiu uma demanda crescente por detectores com volumes ativos
reduzidos.

No entanto, as camaras de ionizagcéo convencionais enfrentam limitacoes ao medir feixes
menores que 2 cm ou em regides de penumbra. Devido a baixa sensibilidade do ar, as
dimensdes dos volumes ativos geralmente ndo sédo inferiores a 2 3%monque resulta em
um efeito de média de volume nas medic6es de campos pequenos. Esse efeito compromete a
precisdo dos valores de dose nesses casos, especialmente em regides de alta variacado de dose,
e é agravado por problemas como instabilidade do sinal e baixa relacdo sinal-ruido, que
podem ser induzidos por fatores elétricos, como interferéncias do cabo e da haste [52,53].

Conforme o TRS 483 [50], € recomendado o uso de detectores que ndo demandam
correcdes para dosimetria em campos pequenos. Entretanto, as camaras de ionizacao
precisam de ajustes em suas leituras para atender a essas exigéncias. As correcbes mais
frequentes envolvem fatores como: atenuacdo no ar, recombinacao de ions, in uéncia da
temperatura, pressédo e umidade na densidade do ar, além da ionizacdo causada por fotons
espalhados [5].

2.2.6 TECNICAS DE TRATAMENTO
2.2.6.1 RADIOTERAPIA ESTEROTAXICA E RADIOCIRURGIA

A SBRT (Radioterapia Estereotéatica Corporérea) e a SRS (Radiocirurgia Estereotaxica)
tém como objetivo destruir tecidos cancerigenos em volumes de tratamento bem delimitados
e radiogra camente de nidos, que possuem por volta de 2 a 5 émEssas técnicas utilizam
doses ultra-altas por fragdo (variando de 6 a 30 Gy), em um regime hipofracionado. Devido
a administracdo de doses elevadas em poucas sessdes, torna-se essencial garantir que a
dose seja precisamente conformada ao volume-alvo, enquanto ocorre uma rapida queda de
dose fora dessa area, minimizando o risco de danos ao tecido saudavel circundante [10].
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A radiocirurgia estereotéxica foi introduzida por Lars Leksell em 1951 como uma alter-
nativa a radioterapia convencional de cérebro inteiro (WBRT). Esse conceito evoluiu até
culminar, em 1968, com a introducéo clinica da primeira unidade do sistema GammakKnife
para o tratamento de tumores intracranianos [54]. O GammakKnife utiliza 201 fontes
radioativas de®Co com diametro de 1 mm, dispostas em um arranjo hemisférico ao redor
do cranio do paciente, o qual é rigidamente xado em uma estrutura de cabeca para
garantir imobilizacdo. Os feixes de raios gama emitidos por essas multiplas fonte$%o
convergem para um pequeno alvo dentro do cérebro, aplicando uma alta dose de radiagédo
em uma area con nada, com precisao submilimétrica [55].

A SBRT € um tipo relativamente novo de radiocirurgia que é capaz de administrar
com precisao feixes de radiacdo convergentes em um pequeno alvo em quase qualquer
local do corpo [55]. As principais caracteristicas que distinguem a SBRT da radioterapia
convencional incluem a fracdo de dose nao convencional (por exemplo, uma dose elevada
por fragcdo administrada em menos sessdes), sua aplicabilidade apenas a tumores bem
circunscritos (com diametro transversal maximo de cerca de 5 cm ou menos), a permissao
de margens pequenas ou inexistentes para penumbra de feixe, a necessidade rigorosa de
imobilizacdo do paciente e gerenciamento do movimento respiratorio, e a maior frequéncia
de monitoramento do paciente e veri cacdo geométrica por meio de orientacao por imagem.

A radioterapia convencional, a radiocirurgia e a SBRT tém em comum o objetivo de
causar danos ao DNA das células cancerigenas por meio da radiacéo ionizante, como fotons,
elétrons e protons, utilizados em tratamentos de radioterapia. No entanto, ao contrério da
radioterapia convencional, tanto a radiocirurgia quanto a SBRT administram fracGes de
dose elevadas em um curto periodo de tempo [5]. Esse regime de fracdes elevadas resulta
em um efeito biol6gico mais potente do que o esperado para a mesma dose total entregue
por meio do fracionamento convencional. Entretanto, essa intensi cacdo de dose pode
aumentar signi cativamente o risco de toxicidades nos tecidos normais. Considerando que
as doses administradas na SBRT sdo essencialmente ablativas, é fundamental minimizar o
volume de tecido normal exposto a essas altas doses [54,55]. I1sso s6 é possivel por meio da
entrega precisa de uma dose altamente conformada ao alvo, poupando os tecidos normais
adjacentes por meio de gradientes acentuados de dose. Normalmente, os tratamentos com
SRS e SBRT envolvem o tratamento do tumor visivel nas imagens, juntamente com uma
margem menor ao redor do tumor, levando em consideragdo o movimento interno do alvo.

A radiocirurgia, por sua vez, envolve menos sessdes de tratamento, administrando
doses signi cativamente mais altas por sessao (até 20 Gy, comparado aos 1,8 2,0 Gy da
radioterapia convencional), utilizando também um nimero maior de feixes de radiacao,
guando comparado a radioterapia convencional [55]. A SBRT comecou a se desenvolver
na década de 1990 com o uso de aceleradores lineares, quando novos dispositivos foram
projetados para monitorar a excursao respiratoria [9] e integrar tecnologias de imagem
para veri car a localizacdo do alvo dentro do paciente enquanto este esta na mesa de
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tratamento [12]. Esses avangos permitiram que o oncologista realizasse uma contabilizagéo
mais precisa do movimento interno do alvo e dos 6rgaos.

Entretanto, o principal desa o na aplicacdo dessas técnicas fora do cérebro reside no
movimento dos 6rgdos internos e do alvo devido a respiracdo e ao peristaltismo. Além
disso, h& preocupacdes de seguranca associadas ao uso de altas doses de radiacdo em cada
tratamento, uma vez que a incerteza na localizacdo do tumor pode variar entre 5 a 10
mm [56].

O termo "estereotatico"implica o uso de um sistema de coordenadas tridimensionais
para localizar uma regido de interesse dentro do corpo, usando marcadores de referéncia
internos ou externos. A SBRT também se tornou uma forma rotineira de tratar metastases
pulmonares, da coluna e do figado [1].

2.2.6.2 VOLUMES DE TRATAMENTO

Segundo a ICRU A 62 [57], publicada em 1999, a de nicao de volumes de tratamento
para pacientes com doencas malignas requer a identi cagéo tridimensional de diferentes
tecidos, 6rgaos e volumes. Os principais volumes descritos, conforme ilustrado na Figura
18, incluem o Volume de Tumor GrossoGross Tumor Volume- GTV), o Volume Alvo
Clinico (Clinical Target Volume - CTV) e o Volume Alvo Planejado Planning Target
Volume - PTV). Além desses, também s&o considerados os Orgdos de Risgédns at
Risk - OARSs), que sdo muito importantes dentro de um planejamento de radioterapia,
dado que visamos reduzir as doses nesses orgaos (Figura 18).

O Gross Tumor Volume (GTV) refere-se a extenséo e localizacao visivel ou palpéavel
do tumor maligno, identi cando areas com a maior densidade de células tumorais por
meio de exames clinicos e de imagem, como tomogra a computadorizada, ressonancia
magnética e ultrassonogra a. O GTV abrange principalmente o tumor primario e pode
incluir linfonodos metastaticos ou outras metastases. Embora diferentes técnicas possam
resultar em variacdes na forma e tamanho do GTV, é crucial que o médico radioterapeuta
de na o volume de maneira precisa, utilizando métodos padronizados para assegurar a
e cacia do tratamento e monitorar a resposta a0 mesmo.

O Clinical Target Volume (CTV) é o volume que inclui oGross Tumor Volume (GTV)

e areas com suspeita de envolvimento tumoral subclinico, como linfonodos. Ele é utilizado
para garantir que a radiacdo atinja ndo apenas o tumor visivel, mas também as regioes
com risco de contaminacéao celular que ndo podem ser detectadas pelas técnicas atuais.
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Figura 18 Representagéo gra ca dos volumes alvo de nidos nos ICRU 62.

Fonte: Podgosark (2006) [12].

Uma margem, chamada de Margem Interna (IM), deve ser adicionada ao Volume Alvo
Clinico (CTV) para compensar movimentos siolégicos esperados e variagcbes em tamanho,
forma e posicédo do CTV durante a terapia. A margem interna, geralmente assimétrica
em relacdo ao CTV, é projetada para lidar com variagdes sioldgicas que podem ocorrer
devido a respiracao, preenchimento da bexiga e do reto, degluticdo e batimentos cardiacos,
tornando esse CTV em um ITV (nternal Tumor Volume).

O Planning Treatment VolumgPTV) é o0 conceito geométrico crucial para o planeja-
mento de tratamentos radioterapicos, que é de nido para garantir que a dose prescrita
seja efetivamente entregue ao tumor. A delimitacdo do PTV exige um compromisso e
julgamento do médico radioterapeuta, sendo necessario que suas bordas sejam claramente
identi cadas nos gra cos de planejamento.

Dependendo da situacéo clinica e da técnica escolhida, o PTV pode ser semelhante ou
signi cativamente maior que o CTV. Além disso, o PTV pode se estender além das bordas
anatdmicas normais, como observado em casos de irradiagdo da mama, onde movimentos
respiratorios podem causar deslocamentos. A selecdo do PTV é complexa, especialmente
na presenca de tecidos normais radiossensiveis, que sdo considerados Orgdos em Risco
(ou Organs at Risk OARS), se a selecdo comprometer a seguranca do paciente, arranjos
alternativos de feixes devem ser explorados.

A sobreposicio entre o PTV e os Orgédos em Risco deve ser cuidadosamente considerada
ao prescrever doses e fracionamentos, pois, em tratamentos radicais, uma diminuicdo na
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probabilidade de controle local pode levar a uma mudanga de enfoque da terapia de radical
para paliativa.

2.2.7 DOSIMETRIA DE CAMPOS PEQUENOS

De acordo com o TRS 483 [50], os critérios para a classi ca¢do de um feixe de fétons
externo como de "campo pequeno” exigem que pelo menos uma das seguintes condicoes
fisicas seja atendida:

1. H& uma perda de equilibrio lateral de particulas carregadas (LCPE, do inglésteral
Charged Particle Equilibrium) no eixo do feixe;

2. Ha uma oclusao parcial da fonte primaria de f6tons pelos dispositivos de colimacéao
no eixo do feixe;

3. O tamanho do detector é semelhante ou maior em comparacdo as dimensfes do
tamanho do campo.

As duas primeiras condi¢Bes estao relacionadas as caracteristicas intrinsecas do feixe,
enquanto a terceira aborda a relacdo entre o detector e o tamanho do campo. Essas
condi¢cdes combinadas resultam em uma sobreposi¢cdo entre a penumbra do campo e o
volume sensivel do detector [58]. A condi¢do para se ter equilibrio eletrénico lateral é
dependente doTl P Ry.10 (em inglés, Tissue Phantom Ratio at depths of 20 cm and 10
cm), que representa a razao entre as doses medidas a 20 cm e 10 cm de profundidade em
um fantoma, sob feixe perpendicular e com um campo de referéncia xo. Esse parametro
€ amplamente utilizado para caracterizar a qualidade de um feixe de fétons. Cada feixe
usado clinicamente (6 MV ou 10 MV) possui um valor d& P Ryo.10. A partir do TP Ryg.10,
€ possivel determinar cpe , calculado pela equacéo 2.2.

rcee 8;369 TPRzo;lo 4; 382 (22)

O valor de r cpe, conhecido como raio critico para o equilibrio eletrénico lateral,
representa a menor dimensao do campo na qual ainda é possivel estabelecer o equilibrio
eletrénico lateral completo. Esse equilibrio € essencial para garantir que a dose calculada
seja precisa, especialmente em campos pequenos, onde a perda do equilibrio pode resultar
em subestimacao da dose entregue ao tecido-alvo.

Além disso, a dosimetria de campos pequenos exige que o detector tenha um tamanho
adequado para garantir medicOes dosimétricas precisas, como descrito na equacao 2.3, em
qued representa o tamanho do detector, e a FWHMRUIl Width at Half Maximum, ou
Largura a Meia Altura) é utilizada para de nir o tamanho do campo associado | cpe -

A dependéncia do desempenho em relacdo ao tamamhdo detector esta diretamente
relacionada ao LCPE.
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FWHM C2 I .cpPE d (23)

Detectores de estado solido ou camaras de ionizagdo com volumes sensiveis reduzidos
sdo frequentemente utilizados para esse propdsito. Caso contrario, podem ocorrer medicées
incorretas do total de cargas coletadas pelo detector, ja que ele ndo seria apropriado para
campos pequenos. Caso ocorra a utilizacdo equivocada de um detetor, podem ocorrer até
uma sobredose, afetando diretamente a entrega de dose ao paciente.

2.2.8 UNIDADES MONITORAS

Na radioterapia, a quantidade de dose que se deseja entregar a um paciente é calculada
em Unidades Monitoras (UM), ouMonitor Units (MU), em inglés. Os equipamentos de
teleterapia sdo geralmente calibrados para fornecer uma dose absorvida de 1 cGy por UM
na profundidade de dose maxima (Dmax), no eixo central do feixe, utilizando um campo
padrdo de 10 cm x 10 cm e uma distancia fonte-superficie (SSD) de 100 cm.

A dose absorvida em profundidades diferentes da profundidade de referénief()
€ calculada utilizando o conceito de Percentual de dose em Profundidaékercentage
Depth Dose- PDD). O PDD € de nido como a razdo entre a dose absorvida em uma
profundidade especi ca e a dose absorvida na profundidade de dose méaxima (Dmax).

O planejamento do tratamento é realizado para determinar o numero de MU necessarias
para cada campo de tratamento, garantindo que, ao nal de cada sesséo, a dose 6tima
seja entregue ao alvo (tumor), minimizando a exposicao aos tecidos saudaveis [59].
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3 MATERIAIS E METODOS

A metodologia deste trabalho foi desenvolvida com base nos testesl-to-end que tém
como objetivo avaliar as incertezas presentes em todas as etapas do processo de tratamento.
Para isso, utilizou-se um simulador antropomor co esquematizando um paciente. As
etapas avaliadas incluem aquisicdo de imagens, delineamento de volumes alvo e de 6rgédos
de risco, planejamento do tratamento e entrega da dose. A descricdo detalhada de cada
uma dessas etapas sera apresentada nas respectivas secoes.

3.1 AQUISICAO DAS IMAGENS

Neste estudo, utilizou-se o simulador antropomoér co Ruby, da PTW com o insert
System QA, para validar calculos de dose em radioterapia. O Ruby é construido com
materiais que simulam tecidos humanos, sendo especialmente projetado para medicéo de
dose e veri cacdo de planejamentos em terapias com feixes externos, como mostra a gura
19 (A) e é fabricado com materiais equivalentes a tecidos baseados na ICRU. Além disso,
permite a inclusdo de diferentes tipos deserts, que representam variacoes anatdomicas
e densidades teciduais e, também, a insercdo de um detector no meio de seu interior,
cando posicionado no centro do simulador. Dentre adsserts disponiveis, além do de
heterogeneidade, destacam-se os mddulos para dosimetria pulmonar, para regides 6sseas
de alta densidade enserts de cavidades ocas, que simulam areas de baixa densidade [60].
Para este trabalho, foi utilizado especi camente msert de heterogeneidadeSystem
QA, que incorpora variagdes de densidade que representam pulmdes, 0ssos e tecidos moles,
apresentado na gura 19 (B).

Figura 19 (A) Simulador antropomér co Ruby-PTW, visdo per |; (B) Insert de heterogeneidade
utilizado.

Fonte: O Autor (2024).
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O detector selecionado para este estudo foi a camara de ionizagéo do tipo PinPoint 3D
(PTW Dosimetry Company, Freiburg, Alemanha), apresentada na Figura 20 (B). Essa
escolha se deu pela sua elevada precisdo na dosimetria de campos pequenos, nos quais
problemas como a perda de equilibrio eletrdnico lateral, discutidos na sec¢éo 2.2.7, sé&o
signi cativamente minimizados, reduzindo as incertezas no célculo de dose. Além disso, o
pequeno volume sensivel da camara, de apenas 0,016, germite uma melhor correlacao
com lesOes tratadas em procedimentos de radiocirurgia e SBRT, que sé&o o foco deste
estudo. Sua capacidade de medir campos de dose reduzidos e areas de alta variacdo de
dose € essencial para garantir a acuracia em tratamentos de alta precisao.

Figura 20 Camara de ionizag&o PinPoint- PTW.

Fonte: O Autor (2024).

O detector e o insert de heterogeneidade foram posicionados no simulador Ruby, que
foi submetido a tomogra a no aparelho Brilliance Big Bor® da marca Philips. Esse
procedimento teve como objetivo adquirir as imagens tomogra cas para a realizacao do
planejamento de tratamento.
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3.2 DELINEAMENTO DO PTV

Nesta etapa, as imagens foram exportadas para o sistema de planejamento Eclipse
(verséo 16.1) (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), com o objetivo de delinear o
volume que sera utilizado como PTV.

A de nicdo do PTV foi baseada no volume sensivel da camara de ionizagéo PinPoint-
PTW. O delineamento do PTV seguiu as orientacdes estabelecidas nos relatérios ICRU
62 [57], com a Figura 21 ilustrando o processo de contorno e a de nicdo do volume-alvo.
Este volume sensivel foi denominado "PTV Alto Risco", um termo adotado para indicar a
area critica do planejamento onde a dose de radiacdo deveria ser otimizada para garantir
uma entrega precisa e e caz.

Uma margem de seguranca de 3 mm ao redor do PTV inicial foi designada como "PTV
Margem", com o objetivo de cobrir pequenas discrepancias. Essa adicao € frequentemente
aplicada em planejamentos de tratamentos de alta precisdo, como SRS e SBRT, onde o0s
alvos sdo geralmente muito pequenos, como no caso do volume da camara utilizada. Essa
margem permite que a dose planejada seja entregue de maneira consistente ao longo do
tratamento, mesmo diante de pequenas incertezas, seja devido ao tamanho reduzido da
leséo, seja por limitacdes técnicas da maquina de tratamento.

Figura 21 PTV delimitado dentro do TPS.

Fonte: O Autor (2024).
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3.3 PLANEJAMENTO DENTRO DO TPS

O planejamento do tratamento foi realizado utilizando a técnica de VMAT, amplamente
empregada em SRS e SBRT. O planejamento foi elaborado com um arco completo de
359,8 graus no sentido horario. Para o planejamento do plano, foi utilizado o sistema
de planejamento Eclipse (versdo 16.1) (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA),
alterando as dimensdes dos campos empregados (1 cmx1cm,2cmx2cme 3 cm x 3 cm)
para avaliar o desempenho em condi¢des variadas. Na Figura 22, apresenta-se a interface
inicial do software, exibindo o planejamento antes da execucdo do calculo de dose.

Figura 22 Imagem da tela inicial do planejamento no software Eclipse.

Fonte: O Autor (2024).

Durante o processo de otimizacdo, a prioridade foi dada ao PTV, con gurado direta-
mente na aba de otimizacdo do sistema, com o objetivo de maximizar a dose entregue ao
volume alvo. ApGs a otimizacdo, foram realizados calculos de dose em duas resolucdes
diferentes de grade de calculo (1 mm e 2,5 mm) para avaliar a precisdo do planejamento,
levando em consideracgdo as possiveis discrepancias entre a dose planejada e a dose medida.

Os célculos de dose foram realizados usando o sistema de planejamento de tratamento
Eclipse versdo 16.1 com algoritmos AAB (16.12) e Acuros XB® (15.6.05) (Varian
Medical Systems, Palo Alto, CA, USA) (Tabela 1).

Tabela 1 Descricdo dos algoritmos, versdes e grades de calculo utilizadas.

TPS  Algoritmo Versdo Grades de Calculo Utilizadas (cm)

AAA 16.12
ACUROS XB 15.6.05 0.1e0.25
Fonte: O Autor (2024).

Eclipse
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O modo de célculo de dose denominado dose no meio foi selecionado para o Acuros
XB. Os algoritmos de calculo AAAR e Acuros XB® , utilizados no software Eclipse,
compartilham um modelo de feixe comum, que foi um feixe de um LINAC Trilo@y, da
Varian, presente na Oncoclinicas Radioterapia Botafogo, localizada no bairro de Botafogo
no Rio de Janeiro.

3.4 MEDIDAS NO SIMULADOR ANTROPOMORFICO RUBY

Para este estudo, os planejamentos e as medi¢cdes dosimétricas foram realizados utili-
zando o acelerador linear de elétrons Clinac @X, da Varian, equipado com umMultileaf
High De nition 120® (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), composto por 60
laminas com espessura de 0,5 cm na regido central dos campos e 60 laminas com espessura
de 1,0 cm na regido periférica, conforme mostrado na Figura 23, instalado no Instituto
Nacional de Céncer, localizado no bairro do Centro do Rio de Janeiro, utilizando um feixe
6 MV de fotons.

A coleta das medicdes foi realizada conectando-se a camara de ioniza¢do a um eletro-
metro calibrado juntamente a camara de ionizagdo, o que possibilitou a obtencdo precisa
da carga em nanocoulombs (nC). Os planos de tratamento, que incluiam campos de 1 cm
x1lcm,2cmx2cme 3cmx 3cm, foram irradiados no simulador Ruby, com uma dose
prescita de 200 cGy, equipado com a camara PinPoint e os inserts de heterogeneidade.
Apos a coleta dos dados, os célculos das doses absorvidas foram efetuados, aplicando-se as
correcBes necessarias para garantir a exatiddo dos valores medidos, conforme os protocolos
padronizados para dosimetria.

Figura 23 Simulador antropomér co Ruby-PTW com insert de heterogeneidade posicionado no LINAC
e com a camara de ionizagao PinPoint-PTW.

Fonte: O Autor (2024).
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3.5 METODOS DE CALCULO DE DOSE NA CAMARA DE IONIZACAO

Existem protocolos internacionais para a determinacdo da dose absorvida em radiote-
rapia, sendo mais frequente a adocao do protocolo TRS 398 da Agéncia Internacional de
Energia Atbmica (IAEA) para medidas de dose absorvida na agua com feixes de fotons
de megavoltagem [61]. O protocolo baseia-se em medidas com uma camara de ionizacao
cilindrica cuja leitura (nC) é convertida em dose absorvida através de fatores de correcéo
e de um fator de calibracdo determinado por laboratério de calibracdo com padrao de
referéncia secundario [61], como o IRD - Instituto de Radioprotecdo e Dosimetria.

Os fatores de correcdo aplicados a camara de ionizacdo visam ajustar os valores
medidos para garantir consisténcia e precisdo em relacdo aos padrdes estabelecidos por
laboratorios secundarios de calibracdo. Esses ajustes incluem correcdes especi cas para
condigbes ambientais, como temperatura e pressao, bem como para efeitos de polaridade
e recombinacédo iénica. Além disso, quando a camara de ionizacdo ndo é utilizada em
conjunto com o seu eletrémetro calibrado, € necesséaria uma correcdo suplementar que
considera a interacao entre ambos os dispositivos, assegurando a con abilidade das leituras
de dose.

As correcfes para temperatura, pressao, polaridade e recombinacgéo idnica sdo aplicadas
conforme as equacoes (3.1), (3.3), (3.4), (3.5) e (3.6). Nesdas, € o fator de correcéo
para temperatura e pressao, calculado utilizandd e P, que representam a temperatura
e a pressdo medidas na cavidade de ar da camara durante as medicdes, e os valores de
referénciaT, 20*C e P, 1013 kPa, usados na calibracdo, apresentado na equagéao
(3.1), no qual a incerteza dessa medida é dada pela equacéo (3.2).

O fator Keee, Vale 1,00 se o eletrdmetro e a camara forem calibrados em conjunto. Caso
contrario, assume um valor especi co de nido separadamente. 8g,, o fator de correcéo
de polaridade, aparece na equacao (3.3) e é calculado a partir das leituras obtidas no
eletrdbmetro com polaridades positivaNl ) e negativa M ).

Para a recombinacédo idnica, representada p&t na equacédo (3.4), utilizam-se as
leituras M, e M,, correspondentes as voltagens de operacdo normal e reduzida a um terco
(ou metade) da nominal, respectivamente.

Os coe cientesay, a; € a, hecessarios para esses calculos, estdo descritos na tabela 9
do relatorio TRS 398 da IAEA, que fornece diretrizes padronizadas para garantir precisao
e uniformidade nas medi¢cdes de dose.

Essas corre¢des sdo fundamentais para assegurar a con abilidade das medic¢des realizadas
com camaras de ionizacao e corrigir a medida coletada, em nC, dada pelo eletrébmetro,
gue esté representada pela equacao (3.5).

P,"27315 Te
P 27315 Toe

Krp (3.1)
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A
k k . . . . 2
TP KTp ¢ P ¢ Py ¢ T ‘ To (3:2)
M SM™MS
k a<Ml° a<Ml°2 (3.4)
s d a1 M, 2 M, .
M Q M leitura kelec kpol ks kT P (35)

Para determinar a dose absorvida na agua no feixe clinico de qualid&@eD,,.q, €
necessario aplicar o fatoko.q, € Np.w.o,. O primeiro coe ciente corrige as diferengas entre
a qualidade do feixe de referénciap, °°Co) e a qualidade do feixe clinicoQ), garantindo
que as caracteristicas especi cas do feixe do usuario sejam consideradas no calculo e o
segundo fator, é determinado em um laboratério de dosimetria de padronizagdo secundaria
para dose absorvida na agua, utilizando um feixe de referéncia, conf8@o. Esse processo
ocorre sob condi¢des controladas de pressao, temperatura e umidade do ar, assegurando a
rastreabilidade e a precisdo do fator calibrado séo determinadas pelo TRS 398 [61].

O Np.w:g, € fundamental para converter as leituras da camara de ioniza¢éo em valores
de dose absorvida na agua no feixe de referéncia, no qual o valoNgg,.o , € tabelado
por um laboratério de dosimetria.

A qualidade Q do feixe clinico é especi cada pela razéo tecido-simuladdrRR 20.10),
gue representa a razao das doses absorvidas em profundidades de 20 cm e 10 cm na agua
para um campo delOcm 10cm. Essa razdo quanti ca a atenuacéo efetiva do feixe,
ilustrando o comportamento da dose em profundidades maiores do que a de maxima dose.

Sendo assim, a equacao basica para a determinacdo da dose absorvida na agua para
um feixe de qualidadeQ € dada pela equacéo (3.6).

Dwo MoNbwq Ko, (3.6)

Fora isso, € necessario que o detector seja calibrado a cada dois anos em um laboratoério
de metrologia e ter afericdo trimestral de estabilidade com uma fonte teste, segundo a
norma CNEN NN 6.10 [62]. Os equipamentos de teleterapia, por sua vez, sdo normal-
mente calibrados para entregar uma dose absorvida fleGy/MU (Unidade Monitor) na
profundidade de dose maxima, no eixo central do feixe, com campolfEm 10cm e
SSD del00cm, com periodicidade de 1 més [62].
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

Nesta secdo, sao apresentados os resultados obtidos para o calculo de dose medido
com uma camara de ionizacdo, comparando-os com os valores gerados pelo sistema
de planejamento utilizado. Também foi realizada uma anéalise comparativa entre dois
algoritmos de calculo, avaliando a e ciéncia na entrega de dose em grades de célculo de
dois tamanhos diferentes. Além disso, foi investigada a compatibilidade entre a quantidade
de MU entregues para cada plano utilizando diferentes algoritmos presentes no sistema de
planejamento.

4.1 CALCULOS DE DOSE NA CAMARA DE IONIZACAO

A Tabela 2 apresenta os valores de leitura do eletrémetro obtidos pela camara de
ionizacao PinPoint-3D para os diferentes tamanhos de campo planejados. As incertezas
das medidas também estdo indicadas, correspondendo ao menor valor mensuravel pelo
eletrémetro.

Tabela 2 Medidas de leitura na camara de ionizacédo para cada tamanho de campo.

Tamanho de campo (cm x cm) Medida de leitura (nC)

1x1 -0,783 0,001
2X2 -0,767 0,001
3x3 -0,792 0,001

Fonte: O Autor (2024).

No dia da medicao, a temperatura ambiente era dE9; 8XC, e a pressao atmosférica,
1014 hPa. A calibragdo da camara de ionizagdo realizada pela PTW forneceu um valor de
referéncia para o fatoMNp...q, igual a2;561 10° Gy~C, enquanto o fator de qualidade do
feixe ko.q, foi obtido da tabela do protocolo da IAEA, TRS 398 [61], com0;9922 Com
isso, temos que descobrir os valores de correcdo para as medidas da camara de ionizagéo,
que incluemkrp, Kyol, Ks € Kejec.

Sendo o valor d&ktp e sua incerteza encontrados pelas equacgdes (3.1) e (3.2), utilizando
os valores deT 198*C, P, 101325hPa T, 20*C e P = 1014 hPa:

krp 0;,99858 0;0071 (4.1)
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Os valores dek, Ks € Kelec foram considerados iguais a 1. O fatdee. foi determinado
como 1 devido a calibracéo realizada em conjunto com a camara e o eletrébmetro. Ja os
fatoreskpo € ks foram adotados como 1 com base em medi¢Ges previamente realizadas no
servico durante a dosimetria, antes da coleta dos dados apresentados. Sendo assim, todos
os fatores de correcao sao apresentados na Tabela 3.

As incertezas relacionadas Bo.q, € Np.w.q, €Stdo presentes na Tabela 15 do TRS 398
e sdo deD;4% e 0;5%, respectivamente.

Tabela 3 Valores encontrados para cada fator de correcéo.

Fator Valor
ktp 0;9986 0;0071
Ko:0, 0;992 0;004

Npwo, (GY/C) ~2;561 0,013 10°
Fonte: O Autor (2024).

Apos a correcdo das medicdes coletadas, os valores de dose absorvida foram calculados
utilizando a Equacao (4.2) e os resultados, apresentados na Tabela (4), correspondem as
doses absorvidas ajustadas, considerando todos os fatores de correcédo para cada tamanho
de campo avaliado no estudo. As incertezas associadas foram determinadas por meio da
equacao de propagacédo de incertezas e foram incluidas nos resultados.

Dwo MqgNbw:o.Kaeqo (4.2)

Tabela 4 Medidas de dose absorvida na camara de ioniza¢do para cada tamanho de
campo.

Tamanho de campo (cm x cm) Valor de dose absorvida (cGy

1x1 19869 1;17
2X2 19460 1;17
3x3 20097 1;17

Fonte: O Autor (2024).

4.2 VALORES DE DOSE OBTIDOS COM OS ALGORITMOS DE CALCULO DE
DOSE AAA® E ACUROS XB®

ApOs gerar os planejamentos dosimétricos e realizar os célculos de dose, como apresen-
tado na gura 24, os valores de dose dentro do TPS sao apresentados na Tabela 5. As
siglas CC e SC indicam, respectivamente, os resultados calculados com e sem corre¢cao de
heterogeneidade.

Além das doses calculadas, os valores apresentados incluem os desvios padrao forne-
cidos automaticamente pelos TPS ao nal do processamento. Esses desvios padrdo sao
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indicadores importantes da precisao dos céalculos realizados pelos algoritmos, contribuindo

para uma analise mais detalhada e criteriosa dos resultados, quando forem comparadas
com as medidas na camara de ionizagao.

Figura 24 Exemplo de planejamento do plano 1x1 0.1 - CC dentro do TPS.

Fonte: O Autor (2024).

Tabela 5 Medidas de dose geradas dentro do Sistema de Planejamento.

Campo/Grid/Correcdo PTValto AAA (cGy) PTValto Acuros XB (cGy)

1x1-0,1-CC 202,5 1,5 202,8 1,5
1x1-0,1-SC 202,8 1,6 202,8 1,5
1x1-0,25-CC 205,6 3,3 2075 44
1x1 - 0,25 - SC 205,7 3,3 2079 5,0
2x2-0,1-CC 199,6 0,9 202,1 1,2
2x2-0,1-SC 201,2 1,0 201,7 1,0
2x2 - 0,25 - CC 204,5 2,7 2046 2,4
2x2 - 0,25 - SC 204,6 2,7 205,3 3,1
3x3-0,1-CC 1992 11 2026 1,3
3x3-0,1-SC 201,5 1,2 2016 1,0
3x3-0,25-CC 207,4 2,0 205,8 3,5
3x3-0,25-SC 207,4 2,0 206,3 3,9

Fonte: O Autor (2024).
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4.3 AVALIACAO DA INFLUENCIA DA HETEROGENEIDADE

A in uéncia da heterogeneidade no simulador utilizado neste trabalho € limitada,
uma vez que as medicOes realizadas ndo ocorreram diretamente nas regides heterogéneas
do phantom dado que apenas uma pequena fracdo do feixe atravessou essas areas. No
entanto, foi realizada uma analise considerando a heterogeneidade idssrts presentes no
simulador antropomor co, para uma avaliacdo se haveria in uéncia, ou ndo, do uso de
correcdo de heterogeneidade no trabalho.

A Tabela 7 apresenta os resultados da comparacao entre os algoritmos A\ Acuros
XB® , no que se refere ao uso ou néo da corre¢éo de heterogeneidade. Os valores mostrados
indicam a discrepancia entre os resultados obtidos com e sem a aplicacdo da correcéo de
heterogeneidade, considerando como valor de referéncia os resultados com correcao de
heterogeneidade disponibilizados pelo TPS.

Tabela 7 Valores de discrepancia entre os algoritmos de calculo em relagdo as grades
de célculo (0,1 e 0,25 cm), considerando 0s cendrios com e sem correcao de
heterogeneidade.

Campo (cm 2) / Grid (cm) _~AA (CGY)  Acuros XB (cGy)

01 025 01 0,25
1x1 0,15% 0,05% 0,00% 0,19%
2X2 0,80% 0,05% 0,20% 0,34%
3x3 1,14% 0,00% 0,49% 0,24%

Fonte: O Autor (2024).

Os resultados obtidos na Tabela 7 estdo alinhados com os achados de Sousa (2020) [63],
gue destaca a maior exatiddo do algoritmo Acuros X3 em grades menores, atribuida a
sua capacidade superior de modelar heterogeneidades de forma mais detalhada e precisa.

Apesar de os dados obtidos com grades de tamanhos menores e correcdo de heteroge-
neidade apresentarem maior aproximacao em relacdo aos valores medidos com a camara
de volume pequeno (Pinpoint 3® ), ndo € possivel concluir que esse cenario seja mais
preciso. Essa limitagcdo deve-se ao fato de que néao foi realizada a medicéo direta da dose
nas regides de heterogeneidade, uma vez que a insercdo da camara de ionizacdo dentro do
meio heterogéneo néo é viavel. Além disso, como a irradia¢éo foi realizada em um arco de
359,8 graus, o percentual do feixe que atravessou a regido de heterogeneidade foi minimo,
0 que n&o in uenciou signi cativamente as medi¢cdes. Essa condic¢do justi ca a auséncia de
diferencas relevantes, no qual todas as discrepancias caram abaixo de 1% (Tabela 7) ao
comparar os valores planejados, com e sem corre¢ao de heterogeneidade, com os valores
medidos pela camara de ionizacao Pinpoint 3D.

Apesar das limitacdes deste estudo, como o numero reduzido de medi¢des, os resultados
obtidos estdo em consonancia com trabalhos prévios [63]. Com isso, para a comparac¢ao dos
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resultados adiante, utilizaremos apenas os valores medidos com correcéo de heterogeneidade.

4.4 AVALIACAO DOS TAMANHOS DE CAMPO

A literatura, conforme estabelecido pela ICRU 50, recomenda uma discrepancia maxima
de 5% entre os valores de dose entregues e os planejados. Neste estudo, ao utilizar uma
grade de calculo mais na (0,1 cm), devido ao pequeno tamanho do volume da camara que
simula a lesdo, observamos uma diferengca maxima de 3189,03% entre a dose planejada
e a dose medida para o campo de 2 cm x 2 cm, conforme ilustrado na Tabela 8.

Tabela 8 Comparacéo dos algoritmos de céalculo em relagcédo a grade de calculo (0,1 cm),
considerando os cenarios com corre¢cao de heterogeneidade.

Campo (cm 2) / Grid (cm) AAA (cGy) Acuros XB (cGy)

0,1 01
1x1 1,92 0,02% 2,07 0,02%
2X2 2,57 0,02% 3,85 0,03%
3x3 0,88 0,01% 0,91 0,01%

Fonte: O Autor (2024).

Esse resultado esta de acordo com as orientag6es da ICRU 50, indicando que os dados
utilizados para alimentar o sistema de planejamento foram medidos de maneira adequada.
No entanto, observamos uma maior variacdo entre os valores medidos e planejados para
ambos os algoritmos, Acuros XB e AAA® , nos campos de 2 cm x 2 cm (com 0 maior
desvio) e 1 cm x 1 cm. Por outro lado, o campo de 3 cm x 3 cm apresentou a menor
discrepancia.

A explicacdo para esse comportamento esta relacionada ao fato de que as incertezas
entre os dados medidos e os planejados tendem a aumentar em campos menores que 3
cm x 3 cm (Figura 25), considerado o limite para a manifestacao de efeitos associados a
volumes reduzidos em muitos detectores. Isso se deve, principalmente, a perda de equilibrio
eletrbnico lateral [50] e a ocluséo parcial da fonte primaria de fétons. No entanto, no caso
especi co do campo 2x2, observou-se uma discrepancia nao linear, diferente da tendéncia
esperada. Essa irregularidade pode ser atribuida a maior capacidade de modulacéo dos
MLCs nesse campo em comparacao ao campo 1x1. A modulagdo mais intensa, somada
ao tamanho reduzido do campo, resulta em uma oclusdo mais frequente da fonte, o que
compromete o LCPE. Como consequéncia, o desempenho do campo 2x2 foi inferior ao do
campo 1x1, que, por seu tamanho reduzido, oferece menos espaco para a modulagédo dos
MLCs e, portanto, gera menos interferéncia na distribuicdo de dose.
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Figura 25 Diferenga percentual da dose entre os tamanhos de campo para os algoritmos (AAA e
ACUROS XB e mesmo grid.

Fonte: O Autor (2024).

4.5 DIFERENCA DA GRADE DE CALCULO

A andlise das medidas de dose obtidas no sistema de planejamento com os dois algorit-
mos, em comparacao com as medi¢cdes da camara de ionizacdo, é essencial para quanti car
0 impacto da grade de calculo na precisdo da dose. Isso € particularmente importante
guando se trata de alvos pequenos, como na Radioterapia Corporal Estereotaxica, onde a
precisdo do calculo da dose é mais critica e a comparacdo com as medicdes da camara de
ionizacdo é fundamental para avaliar a performance dos algoritmos.

As Tabelas 9 apresenta os valores da diferenca relativa entre os calculos do algoritmo
AAA® e do Acuros XB® , em comparacao com os valores medidos utilizando a camara
de ionizacdo PinPoin® 3D, adotada como referéncia para esta comparacao.

Tabela 9 Comparacgdo dos algoritmos de célculo em relagdo as grades de célculo (0,1 e
0,25), considerando apenas 0s cenarios com correcdo de heterogeneidade.

Campo (cm 2) / Grid (cm) AAA (cGy) Acuros XB (cGy)
0,1 0,25 0,1 0,25
1x1 1,92 0,02% 3,48 0,06% 2,07 0,02% 4,43 0,1%
2x2 2,57 0,02% 5,09 0,07% 3,85 0,03% 5,14 0,07%
3x3 0,88 0,01% 3,20 0,04% 0,91 0,01% 2,40 0,04%

Fonte: O Autor (2024).
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Ao analisarmos os valores medidos para diferentes tamanhos de campo e grades de
calculo utilizadas, observamos que a redu¢do do tamanho da grade para 0,1 cm resulta em
uma melhor concordancia entre os valores planejados e medidos para ambos os algoritmos,
com uma diferenga média de apenas 1,49% entre eles (Figura 26).

Figura 26 Diferenca percentual entre os diferentes algoritmos (AAA e ACUROS XB) e diferentes
grids (0,1 cm e 0,25 cm)

Fonte: O Autor (2024).

Os camposde 1 cmx 1 cme 2 cm x 2 cm, por possuirem caracteristicas tipicas de
campos pequenos, S0 mais suscetiveis a apresentar discrepancias maiores nos valores de
dose medidos, o que estd em conformidade com o que é descrito no TRS 483 [50].

Apenas 0s campos de 2 cm X 2 cm apresentaram uma discrepancia maior para a grade
de célculo de 0,1 mm em comparacédo a grade de 0,25 mm, o que contraria a tendéncia
habitual de maior precisdo com grades mais nas. Contudo, devido ao nimero limitado
de medicbes realizadas, devido a uma limitacdo de calendario com o responséavel pelo
simulador e camara de ionizag&o, ndo é possivel concluir com signi cancia estatistica que
essa discrepancia represente um padrdo consistente ou um comportamento sistematico do
algoritmo.

Portanto, podemos concluir que esse resultado utilizando uma camara de ionizacao
PinPoint-PTW, com o simulador antropomar co Ruby-PTW e um planejamento utilizando
um arco modulado estd em conformidade com a literatura [39], que recomenda 0 uso
de grades de célculo menores, especialmente em leses de tamanho pequeno, como nas
aplicacbes em SRS e SBRT, onde a grade de 0,1 cm € amplamente considerada ideal para
garantir maior precisdo no planejamento de dose.
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4.6 AVALIACAO DAS UNIDADES MONITORAS

Os resultados obtidos, conforme apresentados na Tabela 10 e exempli cados na Figura
27, demonstram uma diferenca notavel nas Unidades Monitoras (MU) entre os algoritmos
AAA® e Acuros XBR . Em geral, o algoritmo Acuros XB se mostrou mais e ciente,

exigindo uma quantidade menor de MU para atingir a dose prescrita, de 200cGy, em
comparacao ao AA® .

Tabela 10 Valores de MU para cada planejamento dentro do TPS para diferentes algo-
ritmos de calculo.

Campo/Grid/Correcéo PTValto PTValto Diferenca Relativa (%)
AAA (cGy) AcurosXB
(cGy)
1x1-0,1-CC 431 392 9,95
1x1-0,1-SC 434 399 8,77
1x1-0,25-CC 465 457 1,75
1x1 - 0,25 - SC 467 464 0,65
2x2-0,1-CC 412 376 9,57
2x2-0,1-SC 415 385 7,79
2x2 - 0,25 - CC 442 415 6,51
2x2 - 0,25 - SC 444 415 6,99
3x3-0,1-CC 402 376 6,91
3x3-0,1-SC 412 383 7,57
3x3-0,25-CC 461 419 10,02
3x3-0,25-SC 462 425 8,71

Fonte: O Autor (2024).

A diferenca de MU é particularmente evidente nas con guracdes com grades de calculo
menores, como no campo 1x1 - 0,1 - CC, onde a diferenca relativa entre os algoritmos
chega a 9,95% em favor do Acuros XB, e no campo 2x2 - 0,1 - CC, com uma diferenca de
9,57%.

A reducdo nas Unidades Monitoras (MU) exigidas pelo Acuros XB resulta ndo apenas
em um menor tempo de tratamento, mas também em um menor desgaste da maquina,
dado que a distribuicdo de radiacédo € otimizada para atingir a dose prescrita com maior
e ciéncia. Essa caracteristica sugere que o Acuros XB possa ser particularmente vantajoso
em ambientes clinicos com alto volume de pacientes, pois, ao consumir menos MU, ele
reduz a carga operacional e o tempo de exposicéo a radiacdo. Por outro lado, o algoritmo
AAA® , embora tenha apresentado valores ligeiramente mais elevados de MU, ainda
demonstrou ser e caz na entrega da dose, apresentando variacdes relativamente pequenas.
Isso é evidenciado nas con guracdes com grade de 0,25 cm e tamanho de campo onde
as diferencas relativas entre 1 cm x 1 cm, os algoritmos variaram de 0,65% a 1,75%.
Vale ressaltar que, devido a maior dose utilizada em radiocirurgias e SBRT, que gera
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