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RESUMO

Os avanços tecnológicos na radioterapia, como a introdução da tomografia computadorizada
e o desenvolvimento de algoritmos de cálculo de dose, revolucionaram o planejamento radio-
terápico. Essas inovações possibilitam maior personalização e eficácia nos tratamentos, com
foco na redução de doses em órgãos de risco. Contudo, desafios persistem, especialmente
em regiões heterogêneas e em alvos de pequenas dimensões, onde a precisão dos algoritmos
de cálculo é essencial. Campos pequenos, por exemplo, apresentam perda do equilíbrio
eletrônico lateral (LCPE, do inglês Lateral Charged Particle Equilibrium), o que dificulta a
determinação precisa dos valores de dose pelos Sistemas de Planejamento (TPS, do inglês
Treatment Planning System). Este trabalho realizou uma análise dosimétrica end-to-end
comparativa entre os algoritmos de cálculo de dose AAA (Analytical Anisotropic Algorithm)
e Acuros XB, disponíveis no sistema de planejamento Eclipse®. Utilizou-se a técnica de
Arcoterapia Volumétrica Modulada (VMAT, do inglês Volumetric Modulated Arc Therapy)
em um alvo pequeno, típico de tratamentos como Radiocirurgia Estereotáxica (SRS, do
inglês Stereotactic Radiosurgery) e Radioterapia Corporal Estereotáxica (SBRT, do inglês
Stereotactic Body Radiation Therapy). A avaliação da precisão dos algoritmos foi reali-
zada por meio de medições experimentais com uma câmara de ionização PinPoint-PTW,
comparando os valores calculados e medidos. Os resultados indicaram que a redução do
tamanho da grade de cálculo, ou dos voxels de dose, aumenta a precisão, especialmente em
alvos pequenos, em conformidade com as recomendações do TRS 483. O algoritmo Acuros
XB demonstrou maior eficiência em termos de Unidades Monitoras (MUs), contribuindo
para tratamentos mais rápidos e eficazes. Por outro lado, observou-se que campos de 3
cm x 3 cm, fora da delimitação de campos pequenos, apresentam melhor concordância
entre os valores calculados e medidos. Como perspectivas futuras, sugere-se a realização
de medições mais detalhadas em diferentes tipos de heterogeneidades, a utilização de
fantomas variados que simulem diferentes tecidos e materiais, e estudos sobre o tempo de
cálculo para cada planejamento. Além disso, explorar tecnologias emergentes, como feixes
FFF (Flattening Filter Free), pode abrir novos caminhos para aprimorar a precisão e a
eficiência dos algoritmos.

Palavras-chave: Radioterapia, Algoritmos de Cálculo, Grades de Cálculo, Dosimetria
Campos Pequenos, Radioterapia Corporal Estereotáxica (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 INTRODUÇÃO

A Organização Pan-Americana da Saúde (OPAS) estimou, em 2022, que houve 20

milhões de novos casos de câncer e 9,7 milhões de mortes pela doença. A incidência do

câncer é alarmante, sendo que 1 em cada 5 pessoas desenvolverá a doença ao longo da

vida [1].

O tratamento do câncer tem como objetivos primordiais a cura, a paliação dos sintomas

e a melhoria da qualidade de vida dos pacientes. Para atingir esses objetivos, as abordagens

terapêuticas mais comuns são a cirurgia, a quimioterapia e a radioterapia. A radioterapia,

em particular, é uma técnica que visa erradicar as células tumorais através da distribuição

controlada de dose, ou seja, a entrega de uma quantidade especí�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 distribuição de dose é essencial para garantir que a energia seja concentrada

nas células cancerígenas, enquanto minimiza o impacto nas células saudáveis ao redor.

A evolução tecnológica na radioterapia transformou signi�cativamente a forma como os

tratamentos são planejados e executados. Na década de 1980, a introdução da tomogra�a

computadorizada (TC) marcou um avanço crucial, permitindo a visualização tridimensional

(3D) das lesões tumorais e fornecendo dados anatômicos detalhados do paciente. Essa

inovação foi acompanhada pelo desenvolvimento de algoritmos de cálculo que integravam

as informações de atenuação especí�cas do paciente, possibilitando distribuições de dose

personalizadas, permitindo individualizar as doses de forma mais e�caz e minimizar os

danos aos tecidos saudáveis, superando as limitações das abordagens anteriores [4].

A busca por maior precisão e e�cácia levou ao desenvolvimento de técnicas modernas

de entrega de dose, que não apenas melhoram o controle tumoral, mas também reduzem

os efeitos colaterais em tecidos adjacentes.

Com a introdução de modelos avançados de cálculo de dose e a possibilidade de

colimação automática, tornou-se possível mapear com maior precisão a distribuição da

radiação no corpo, direcionando-a para as áreas afetadas pelo tumor, enquanto minimiza

a exposição dos tecidos saudáveis. O planejamento inverso tornou-se uma prática comum,

onde o físico médico de�ne os critérios para o Sistema de Planejamento (ou TPS, do inglês

Treatment Planning System- como as doses mínimas e máximas para o PTV (Volume-Alvo)

e OARs (Órgãos de Risco) - e o sistema otimiza o tratamento, em vez de determinar

manualmente os parâmetros de tratamento como era feito na radioterapia 2D. Com

o desenvolvimento de técnicas de tratamento moduladas, a Arcoterapia Volumétrica

Modulada (VMAT, , do inglês Volumetric Modulated Arc Therapy), que variam a taxa

de dose do aparelho, a velocidade dos Colimadores Multilâminas (ou MLCs, do inglês

Multileaf Collimators) e a velocidade de angulação dogantry, a necessidade de cálculos
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mais rápidos e precisos se intensi�cou, dado o aumento na complexidade do processo de

entrega da dose [4].

A técnica VMAT permite gerar distribuições de dose precisas em diversas localizações

anatômicas, incluindo regiões côncavas com múltiplos OARs próximos ao PTV [5]. A

evolução no desempenho computacional viabilizou o uso de algoritmos avançados para

otimizar a entrega de dose.

Conforme o Relatório nº 85, ou TG-65 [6], da Associação Americana de Físicos em

Medicina (AAPM, do inglêsAmerican Association of Physicists in Medicine), as incertezas

associadas aos processos de radioterapia devem ser mantidas abaixo de 5%, e as incertezas

dos algoritmos de cálculo de dose devem ser inferiores a 3%, desde que existam programas

de garantia de qualidade nos serviços de radioterapia. No entanto, os algoritmos de cálculo

de dose ainda enfrentam desa�os em regiões heterogêneas e em volumes-alvo pequenos,

o que impacta na precisão da distribuição da dose, especialmente quando se considera a

correção de heterogeneidade.

Portanto, a escolha do algoritmo de cálculo é crucial para garantir a melhor distribuição

de dose, especialmente em situações especí�cas, como em campos pequenos ou em regiões

com heterogeneidades. Nessas condições, a precisão da modelagem das isodoses e o tempo

de cálculo variam entre os algoritmos, tornando fundamental a seleção do mais adequado

para cada cenário clínico [7,8].

Os algoritmos de cálculo modernos estão sendo responsáveis pela mudança na forma de

avaliar a dose no tumor, dose limite para os órgãos de risco, parâmetros de planejamentos

assim como mudanças na prescrição de dose, fato que está intimamente relacionado com

o controle tumoral. Um exemplo dessas mudanças, é o caso de SBRT (Radioterapia

Estereotática Corpórea) de pulmão, onde dois protocolos diferentes são utilizados, o que

considera a utilização de algoritmos de correção de heterogeneidade,Radiation Therapy

Oncology Group(RTOG) 0813 [9] e outro que não considera a correção, RTOG 0236 [10].

Sendo assim, os algoritmos de cálculo de dose demandam uma série de medições

especí�cas, especialmente em condições de campos pequenos, para alimentar os sistemas

de planejamento de forma precisa. Nessas circunstâncias, podem ocorrer diferenças

signi�cativas entre os valores medidos e os valores reais, especialmente quando detectores

inadequados são utilizados.

Um dos principais desa�os na dosimetria de campos pequenos é a perda do equilíbrio

eletrônico lateral (LCPE), o que pode comprometer a precisão das medições. Resultados

dosimétricos imprecisos utilizados como entrada para os sistemas de planejamento de

tratamento (TPS) podem gerar discrepâncias nos cálculos e, em casos mais graves, ocasionar

incidentes clínicos. 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 consistência e a precisão do tratamento.

O estudo comparou os valores de dose planejados em condições de campos pequenos,
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utilizando a técnica de VMAT, com os valores medidos por detectores apropriados, sob as

mesmas condições, com o intuito de identi�car possíveis diferenças entre os algoritmos de

cálculo.

1.1 OBJETIVOS

1.1.1 Objetivo Geral

Este estudo tem como objetivo avaliar e comparar o desempenho de dois dos principais

algoritmos de cálculo de dose disponíveis no mercado, o Acuros XB® e o AAA® ,

frente a medições experimentais realizadas com uma câmara de ionização de pequeno

volume (PinPoint-PTW). A análise é conduzida em planejamentos VMAT (Arcoterapia

Volumétrica Modulada) utilizando um único arco, focando em alvos pequenos característicos

de aplicações clínicas como SRS (Radiocirurgia Estereotáxica) e SBRT (Radioterapia

Estereotática Corpórea).

1.1.2 Objetivos Especí�cos

A. Cálculo de dose absorvida por uma câmara de ionização simulando um tratamento

real;

B. Comparação da dose medida, pela câmara de ionização, e a dose calculada pelos

algoritmos de cálculo Acuros XB® e AAA® ;

C. Análise da in�uência da heterogeneidade presente no simulador antropomór�co para

a correção de heterogeneidade do TPS;

D. Análise da in�uência do tamanho de campo na comparação entre os valores planejados

com os dois algoritmos e o calculado;

E. Avaliação da in�uência da grade de cálculo dentre os algoritmos de cálculo e os

medidos pela câmara de ionização;

F. Comparação das Unidades Monitoras (MU) entre os dois algoritmos de cálculo para

os planejamentos realizados.
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2 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA

2.1 ACELERADOR LINEAR CLÍNICO

Um acelerador linear clínico ou LINAC (do inglês,Linear Particle Accelerator) é um

equipamento utilizado no tratamento radioterápico, com o objetivo de depositar dose de

fótons ou elétrons no tumor do paciente posicionado na mesa de tratamento [5]. Na �gura

1 observa-se uma imagem de um LINAC, modelo Clinac CX® , instalado em um serviço

de radioterapia. O acelerador linear é capaz de acelerar elétrons emitidos por um �lamento

aquecido, transformando-os em elétrons de alta energia. Esses elétrons, ao colidirem com

um alvo, geram fótons na faixa de energia de MeV. A �gura 2 apresenta um esquema dos

componentes internos de um LINAC.

Figura 1 � Acelerador linear clínico Varian Clinac CX do Instituto Nacional de Câncer.

Fonte: O Autor (2024).
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Figura 2 � Esquema de um Acelerador Linear.

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

Os elétrons são emitidos por um �lamento (ou cátodo) por meio de emissão termoiônica

no chamado canhão de elétrons e, em seguida, são injetados de forma pulsada na guia

de onda, no qual são acelerados até se chocarem com o alvo. Esta guia de onda consiste

em um tubo de cobre, cujo interior é segmentado por discos ou diafragmas de cobre, com

aberturas e espaçamentos 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 aceleração são geradas por uma fonte, que pode ser um

magnetron ou um klystron, dependendo do aparelho. Dispositivos que utilizam klystron

são normalmente usados quando há necessidade de produzir fótons mais energéticos [5].

Ao �nal da guia de onda, dependendo do acelerador linear em questão, haverá ou não

um sistema de alteração de direção desses elétrons, dado que os elétrons vindo na direção

horizontal são redirecionados para a direção vertical do equipamento. Essa mudança de

direção se dá pelo fato de na região dogantry do aparelho, que é a estrutura rotacional do

LINAC, onde existe um sistema de campos magnéticos capazes de alterar o rumo desses

elétrons.
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Após essa etapa, os elétrons colidem com um alvo, que geralmente é feito de um

material com alto número atômico (Z), sendo o tungstênio o mais comumente utilizado.

O tungstênio é escolhido devido à sua alta densidade e elevado ponto de fusão, o que o

torna ideal para suportar a energia liberada durante o processo debremsstrahlung, onde os

elétrons de alta energia colidem com o alvo e geram raios-X.

Para garantir a uniformidade na intensidade do feixe de fótons ao longo de todo

o campo de tratamento, um �ltro aplanador é posicionado no caminho do feixe. Esse

dispositivo, geralmente composto por materiais de alta densidade como chumbo, tungstênio

ou cobre, é projetado para redistribuir a energia do feixe, reduzindo sua intensidade central

e equilibrando sua distribuição em direção às bordas do campo irradiado [12].

O sistema de monitoramento de dose nos aceleradores lineares médicos é composto por

duas câmaras de ionização de transmissão, incorporadas de forma permanente nos feixes

clínicos de fótons e elétrons. Essas câmaras monitoram continuamente a saída do feixe

ao longo do tratamento, assegurando tanto a constância dosimétrica quanto a simetria

e planura nos eixos radial e transversal do feixe. Essas duas câmaras operam de forma

totalmente independente, com fontes de alimentação e eletrômetros de leitura distintos,

funcionando como mecanismos primários e redundantes de monitoramento e interrupção do

feixe. Caso a câmara primária falhe durante o tratamento, a câmara secundária é acionada

para interromper a irradiação, limitando o incremento de dose entregue ao paciente a

poucos pontos percentuais acima da dose prescrita. No raro caso de ambas as câmaras

falharem, o sistema é projetado para interromper automaticamente o feixe ao ultrapassar

o tempo estimado para a entrega da dose, com um incremento adicional con�gurável pelo

usuário para garantir a segurança e a integridade do tratamento [12].

Para controlar a direção do feixe durante o tratamento, ogantry é o responsável por

girar ao redor dos pacientes, o que permite realizar irradiações em diversos ângulos de

incidência. Em adição a isso, após choque do feixe de elétrons com o alvo, o feixe de fótons

gerado será colimado pelos colimadores antes de chegar ao paciente.

2.1.1 COLIMADORES MULTILÂMINAS (MLC)

O MLC é um componente essencial nos tratamentos de radioterapia, desempenhando

um papel central na conformação precisa dos feixes de radiação de fótons (�gura 3). Cada

lâmina 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

sessão. Essa �exibilidade possibilita um controle detalhado, garantindo que a radiação seja

direcionada com alta precisão ao volume alvo, reduzindo signi�cativamente a exposição

dos tecidos saudáveis ao redor. A integração do MLC com os colimadores primários,

conhecidos comojaws, aumenta ainda mais a e�ciência no controle dos gradientes de dose

e na proteção dos tecidos normais [5].
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Figura 3 � Figura ilustrativa do esquema de um MLC.

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

As lâminas são feitas de uma liga de tungstênio, com uma espessura su�ciente para

fornecer uma transmissão de raios-X primários através das lâminas inferior a 2% e a

transmissão entre as lâminas (interlâminas) é geralmente inferior a 3% [10]. Alguns

aparelhos possuem as bordas arredondadas para fornecer uma transmissão constante

do feixe através da borda da lâmina, independentemente de sua posição no campo. O

MLC utiliza um desenho conhecido como "língua e sulco"(tongue-and-groove), conforme

ilustrado na Figura 4 (a), para minimizar o vazamento de radiação entre as lâminas [14].

Essa con�guração estrutural é fundamental para prevenir a fuga de radiação pelas bordas

do feixe, aumentando a precisão do tratamento e reduzindo a dose absorvida pelos tecidos

saudáveis circundantes, promovendo maior segurança para o paciente, como mostra a

�gura 4 (b-d).

O uso do MLC traz benefícios signi�cativos, ao eliminar a necessidade de blocos de

blindagem personalizados, os custos com materiais e tempo de preparação são reduzidos.

Além disso, a e�ciência proporcionada pelo MLC permite encurtar o tempo total de

terapia, o que é vantajoso para o paciente, pois reduz a necessidade de permanência imóvel

e melhora o conforto durante o tratamento. Essas vantagens fazem do MLC um dos

componentes centrais para a execução de radioterapia de alta precisão e conformação em

centros modernos de tratamento oncológico [14,16,17].
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Figura 4 � Diagrama esquemático do efeito "língua e sulco"em um MLC. (a) O design "língua e sulco"no
MLC. (b)�(d) Diagramas esquemáticos de dois campos e sua sobreposição de�nida por duas
lâminas adjacentes. A região entre as duas lâminas 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, ouTreatment Planning Systems(TPS),

evoluíram 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 padrões ou, no caso da teleterapia (irradiação com feixes externos de radiação),

pela sobreposição manual de curvas de isodose em 2D e do contorno dos pacientes, os quais

eram obtidos manualmente. Atualmente é comum o emprego de sistemas de planejamento

na radioterapia, com os principais softwares sendo capazes de realizar cálculos avançados

que consideram a composição dos tecidos e suas densidades eletrônicas. Essa tecnologia

facilita a utilização de múltiplos campos de tratamento, com modulação de intensidade,

ou não.

O processo de implementação do TPS envolve a realização de medidas dosimétricas que

con�guram o sistema de planejamento com dados baseados nos obtidos experimentalmente.

Esses dados são utilizados pelo sistema de cálculo do TPS para realizar os cálculos de

distribuição 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 possíveis
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dentro de um TPS. Ambos os métodos seguem processos iterativos, de modo que, caso

os objetivos não sejam alcançados em uma das etapas, é necessário 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 nível notável de so�sticação

e precisão, representando uma peça central na prática da radioterapia moderna. Exemplos

como o Eclipse, da Varian Medical Systems, destacam-se por integrar algoritmos avançados,

como o Acuros XB, que realiza cálculos precisos baseados no transporte de radiação, e

o AAA, voltado para a otimização dosimétrica. Esses sistemas permitem a aplicação

de técnicas modernas, como a VMAT e a radioterapia estereotáxica, enquanto oferecem

suporte à fusão de imagens multimodais, otimizando a de�nição de alvos e órgãos de

risco. Além disso, a incorporação de inteligência arti�cial e aprendizado de máquina tem

automatizado processos e reduzido o tempo necessário para o planejamento, permitindo

tratamentos mais rápidos e personalizados. Assim, os TPS evoluíram de ferramentas

básicas para plataformas completas, tornando-se indispensáveis no cenário atual, onde a

precisão e a e�cácia dos tratamentos são fundamentais.
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2.2.1 TÉCNICAS MODULADAS DE TRATAMENTO

A evolução das técnicas de radioterapia conformada tridimensional (3D-CRT) culminou

na radioterapia de intensidade modulada (IMRT) [4], que aprimorou signi�cativamente

o tratamento oncológico ao permitir a modulação da intensidade dos feixes de radiação

dentro de cada campo. Enquanto a 3D-CRT utiliza feixes conformados para seguir os

contornos do tumor, a IMRT ajusta dinamicamente a abertura do feixe de tratamento por

meio dos MLC, que se movem durante a aplicação do feixe. Esse movimento contínuo do

MLC, coordenado com a taxa de dose do LINAC [19], possibilita a entrega de doses mais

altas ao alvo tumoral, otimizando as conformações das isodoses e reduzindo a exposição

de tecidos saudáveis, resultando em tratamentos mais precisos e e�cazes.

O IMRT pode ser realizado de duas formas principais:step-and-shoote sliding window.

No métodostep-and-shoot, o feixe é desligado enquanto as lâminas do MLC ajustam-se

para cada con�guração estática. Já no métodosliding window, as lâminas se movimentam

continuamente durante a irradiação, proporcionando uma modulação mais �uida e precisa.

A VMAT, também conhecida como RapidArc® , surge como uma evolução da técnica

IMRT. A VMAT combina a modulação da intensidade do feixe com a rotação contínua do

gantry em torno do paciente, permitindo também ajustes dinâmicos das lâminas do MLC

e da taxa de dose durante a irradiação. A �gura 6 abaixo mostra a diferença entre as três

técnicas, destacando que para o VMAT é possível conformar e distribuir melhor as doses

altas e evitar doses altas espalhadas.

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

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

A técnica de entrega VMAT representou um avanço signi�cativo ao reduzir o tempo

de tratamento e melhorar a e�ciência, sem comprometer a precisão característica da

IMRT. Essa técnica envolve a otimização de mapas de �uência, seguida pela coordenação

dinâmica do movimento dos MLCs e da rotação dogantry. Com isso, o VMAT melhora

a conformidade das doses ao alvo, garantindo maior proteção aos tecidos saudáveis e

proporcionando tratamentos mais rápidos e confortáveis para o paciente [21].

O movimento contínuo da fonte e do MLC é inicialmente representado por uma

sequência de pontos de controle (ou,control points), que descrevem posições estáticas da

fonte e do colimador. Cadacontrol point contém dados detalhados sobre os parâmetros do

feixe, como ângulo dogantry, abertura do MLC, taxa de dose e tempo correspondente [21].

Durante o processo de otimização, novoscontrol points são gradualmente inseridos para

re�nar a trajetória do feixe. Esse processo começa com a inclusão de umcontrol point

intermediário entre dois já existentes, seguido por sucessivas adições incrementais. Além

disso, os parâmetros associados a cadacontrol point podem ser ajustados dinamicamente

para melhorar a precisão da representação do movimento contínuo. Esse método permite

uma modelagem progressivamente mais detalhada do movimento do sistema, até que a

densidade de amostragem necessária seja alcançada, como ilustrado na Figura 7.

Figura 7 � Movimento da fonte e do MLC sendo modelado por amostras estáticas, que são progressiva-
mente inseridas até alcançar a frequência 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 dogantry

com variação contínua da abertura do feixe, velocidade dogantry e taxa de dose. Essa

abordagem promete maximizar os benefícios da radioterapia com intensidade modulada

(IMRT), tratando o paciente com a maior variedade de orientações de feixe no menor

tempo possível. Esse novo método de operação do acelerador linear exige novos métodos

de comissionamento e garantia de qualidade [22].

O VMAT é capaz de possuir diferentes velocidades de lâmina, que variam até 2,5 cm/s

e ter taxas de dose de até 1000UM/min e velocidade variável dogantry 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 modulação dos MLC pretendida, bem como a
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taxa de dose e a velocidade dogantry. O processo de otimização é estabelecido como

uma sequência de 177control point, ou seja, temos umcontrol point a cada dois graus,

aproximadamente [21].

A possibilidade de entregar arcos de intensidade modulada em aceleradores lineares

convencionais foi retardada em parte pela ausência de sistemas de planejamento de

tratamento (TPSs) capazes de fornecer planos de tratamento VMAT. Isso mudou em 2008,

com a comercialização do RapidArc (Varian) e do SmartArc (Philips). Desde então, a

VMAT passou por uma rápida e ampla aplicação clínica [23].

2.2.2 ALGORITMOS DE CÁLCULO

Os avanços nas técnicas de teleterapia têm elevado as exigências para algoritmos de

cálculo de dose, tornando essencial a precisão e rapidez desses sistemas no ambiente

clínico. Com a introdução de técnicas como IMRT e VMAT, que envolvem feixes altamente

modulados, a precisão dos cálculos de dose em áreas com complexas heterogeneidades

tornou-se ainda mais crucial.

As incertezas na dose recebida pelo paciente estão relacionadas à estabilidade do feixe

e à calibração do acelerador linear. Melhorias nos algoritmos de cálculo são essenciais para

reduzir a incerteza na dose calculada para menos de 2%, limitando a incerteza total do

tratamento a cerca de 3%, conforme o Report nº 85 da AAPM [5]. A con�abilidade do

tratamento é garantida por um rigoroso programa de comissionamento dos aceleradores

lineares, com diretrizes dos documentos TRS 430 [24] e TECDOC 1583 [25], que orientam o

comissionamento e o programa de garantia de qualidade (QA) do sistema de planejamento

(TPS). A seguir, são apresentados os tipos e características dos algoritmos de cálculo de

dose absorvida, com uma análise comparativa na Figura 8.
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Figura 8 � Esquema dos tipos de algoritmos de cálculo de dose disponíveis no mercado.

Fonte: O Autor (2024).

2.2.2.1 ALGORITMO TIPO 'A'

Algoritmos do tipo �A�, como o PencilBeam Convolution (PBC), já foram amplamente

utilizados para cálculo de dose em radioterapia, porém com a evolução dos algoritmos e as

limitações 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 núcleos de dose (oukernel) que

representam per�s de absorção e dispersão que os fótons e elétrons secundários sofrem, como

apresentado na �gura 9. Esseskernels são aplicados para calcular a dose depositada ao

longo do trajeto de feixes de radiação modelados como pequenos feixes estreitos, conhecidos

como pencilbeamse utiliza a convolução para somar as contribuições dospencilbeams

adjacentes, formando o feixe completo.

Os núcleos de dose, gerados a partir da incidência depencilbeamsem uma superfície

homogênea, são ajustados conforme a densidade média da área tratada, mas não modela

adequadamente o espalhamento lateral dos elétrons secundários em regiões de densidade

variável, o que pode resultar em imprecisões em casos de grandes diferenças 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 correção de densidade longitudinal, onde as variações de

densidade são consideradas apenas ao longo do feixe primário de radiação, sem incorporar

as heterogeneidades laterais dos tecidos [27]. Essa abordagem baseia-se na equivalência
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Figura 9 � Ilustração da distribuição de dose de umkernel.

Fonte: Knöös et Al (2017) [27].

do comprimento do caminho percorrido pela radiação em relação a um meio homogêneo.

Embora o PBC ajuste as heterogeneidades pelo comprimento do percurso equivalente, ele

não modela separadamente o espalhamento de elétrons. Dessa forma, as mudanças de

densidade são ajustadas de maneira unidimensional ao longo do feixe principal.

Em regiões de baixa densidade, como os pulmões, oskernels de dose dospencilbeams

tendem a se alongar, enquanto em áreas de alta densidade, como os ossos, sua extensão é

reduzida. Essas adaptações, ilustradas na Figura 10, são realizadas individualmente para o

kernel de cada pencilbeam, com base nas variações locais de densidade que afetam o feixe.

Figura 10 � Representação da correção dokernel em meios homogêneos pelo método de convolução.

Fonte: Albino (2019) [28].
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Em seguida, aplica-se o processo de sobreposição, somando as contribuições de cada

voxel (volumetric pixels) originadas dospencilbeamsadjacentes. A dose depositada em um

ponto por um campo de fótons é calculada como a convolução da �uência de energia (Y ),

também chamada de TERMA, com o kernel de dose correspondente (Kw), previamente

determinado para um ponto do feixe em água. A Figura 11 ilustra detalhadamente esse

cálculo.

Figura 11 � Cálculo da dose no algoritmo PBC. A doseD(x,y,z) , é calculada como a convolução da
�uência da energia Y, ou TERMA, com a respectiva dosekernel depositada.

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

A evolução dos algoritmos tipo "A"foi devido a limitação com heterogeneidades com-

plexas, o que impulsionou o desenvolvimento de algoritmos mais avançados, os algoritmos

baseados em modelos, conhecidos comomodel-basedou algoritmos do tipo "B", que foram

projetados para superar as de�ciências de seus antecessores, proporcionando maior exatidão

no cálculo 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 cálculos

avançados de dispersão, considerando detalhadamente as heterogeneidades dos meios

irradiados. Essa característica permite estimativas de dose rápidas e precisas, mesmo em

regiões compostas por tecidos com variações signi�cativas de densidade [30]. Dentre esses

algoritmos, oAnalytical Anisotropic Algorithm (AAA) é o mais amplamente empregado.

O AAA utiliza parâmetros pré-calculados da unidade de tratamento e dados do feixe

coletados no acelerador linear para gerar um modelo detalhado do feixe de radiação. A

correção de heterogeneidades é realizada ajustando a dispersão doskernels de fótons e

elétrons com base na distribuição da densidade eletrônica do tecido tratado. Uma das

características fundamentais do AAA é o uso de funções contribuintes que descrevem

cada componente da �uência de energia, como a �uência direta, a função de densidade da

energia depositada e okernel de dispersão [31]. Essas funções são de�nidas e tratadas
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separadamente, permitindo um cálculo analítico preciso e maior e�ciência na aplicação da

dose.

O AAA é um algoritmo que não considera a heterogeneidade do meio de forma isotrópica

e utiliza convoluções para calcular fótons dispersos em múltiplas direções. A distribuição

de dose é calculada como a sobreposição de diferentes fontes de radiação.

O algoritmo utiliza uma modelagem derivada de simulações de Monte Carlo para fótons

primários, fótons extra focais dispersos, elétrons de contaminação e a �uência por fótons

espalhados pelos �ltros físicos. Assim, o AAA é um algoritmo de convolução/sobreposição

pencilbeam tridimensional, que através dos métodos de Monte Carlo caracteriza o feixe

clínico e modela os parâmetros físicos necessários [32].

Os quatro componentes principais do algoritmo do tipo �B� são descritos abaixo, sendo

que a �gura 12 mostra como que é a montagem de um cabeçote de um acelerador linear,

utilizado para simular esses componentes.

1. Fótons primários: São os fótons emitidos diretamente de uma fonte pontual que

não sofrem interações no cabeçote do equipamento. Esses fótons são modelados por

algoritmos baseados em Monte Carlo, que utilizam as propriedades do material do

alvo e ajustam o espectro energético conforme os parâmetros especí�cos do acelerador

da instituição;

2. Fótons extra-focais: Refere-se aos fótons que interagem com componentes do cabeçote,

como o �ltro plani�cador, a câmara de ionização e o colimador primário. Após essas

interações, o espectro dos fótons apresenta uma distribuição em forma de gaussiana;

3. Contaminação por elétrons: O feixe de fótons primários sofre contaminação por

elétrons que se originam, principalmente, no �ltro aplainador, na câmara de ionização

e nos colimadores. Se for utilizado o MLC, este também pode alterar o espectro dos

elétrons, tornando-se fontes secundárias;

4. Fótons espalhados por �ltros físicos: Corresponde aos fótons dispersos em �ltros

físicos quando estão em uso. Um modelo dual gaussiano representa essa dispersão,

sendo a amplitude do kernel maior proporcionalmente à distância em relação ao

�ltro.

O módulo de cálculo de dose utiliza parâmetros físicos essenciais, como o espectro de

energia dos fótons, a energia radial média e oskernels de dispersão. Esses parâmetros

são inicialmente de�nidos para meios equivalentes à água e, durante o cálculo, ajustados

conforme as densidades especí�cas do paciente. O volume do paciente é dividido em uma

matriz tridimensional composta devoxels, cujo tamanho é determinado pela grade de

cálculo. Cadavoxel recebe o valor da densidade eletrônica média do meio, obtida a partir

dos dados tomográ�cos do paciente.
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Figura 12 � Ilustração do cabeçote de um acelerador linear.

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

A distribuição de dose é então calculada por meio de convoluções separadas para cada

componente do feixe e a convolução é realizada para cada campo �nito, ou "beamlet". A

dose �nal é obtida pela sobreposição das contribuições individuais de todos osbeamlets,

gerando uma distribuição de dose precisa e ajustada às características anatômicas do

paciente. Classi�cado como analítico, o algoritmo resolve a convolução integral e as funções

associadas de forma analítica, permitindo um cálculo preciso da dose �nal.

Dessa forma, a abordagem analítica, adotada pelos algoritmos do tipo "B", proporciona

um equilíbrio entre precisão e tempo de cálculo. Contudo, à medida que a complexidade

dos tratamentos de radioterapia aumenta, surgiram novos desa�os que demandam uma

precisão ainda maior, especialmente em regiões com grandes diferenças de heterogeneidades.

É nesse cenário que os algoritmos do tipo "C"ganharam relevância, oferecendo soluções

avançadas para essas questões complexas.

2.2.2.3 ALGORITMO TIPO 'C'

Algoritmos de tipo �C� representam a geração mais avançada e atual de cálculos de dose

em radioterapia, empregando métodos rápidos baseados em Monte Carlo ou resolvendo

a Equação Linear de Transporte de Boltzmann (LBTE, do inglêsLinear Boltzmann
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Transport Equation) para simulações precisas. Esses algoritmos incorporam características

detalhadas dos tecidos biológicos e de materiais com elevado número atômico, como metais,

aprimorando a precisão dos cálculos de dose [34].

A LBTE é a equação que descreve o comportamento macroscópico das partículas de

radiação (nêutrons, raios gama, elétrons) conforme elas atravessam e interagem com a

matéria [35]. Para um dado volume de matéria, sujeito a uma fonte de radiação, a solução

da equação de Boltzmann forneceria uma descrição �exata� da dose no volume. No entanto,

soluções completas ou analíticas da equação de Boltzmann só podem ser obtidas para

alguns poucos problemas simpli�cados e tal equação deve ser resolvida de maneira não

analítica como, por exemplo, no método de Monte Carlo.

Existem duas abordagens principais para resolver a equação de Boltzmann para

transporte de radiação. A primeira é o Método de Monte Carlo, que utiliza técnicas de

amostragem randômica para estimar indiretamente a propagação da radiação em um meio.

A segunda abordagem envolve a resolução explícita da equação de Boltzmann por meio de

métodos numéricos, como os "Grid-Based Boltzmann Solvers"(GBBS), que discretizam o

espaço, o ângulo e a energia para encontrar uma solução direta [36].

A e�ciência de cálculo do método GBBS, aliada à ausência de ruído estatístico, foi um

dos principais fatores que impulsionaram o desenvolvimento de algoritmos de cálculo, como

o Acuros XB, no sistema de planejamento Eclipse. O Acuros XB, considerado o principal

algoritmo do tipo "C"disponível no mercado, utiliza a solução explícita da equação de

Boltzmann por meio de métodos numéricos, permitindo a realização de cálculos de dose

com alta precisão. Esse processo é composto por quatro etapas principais:

1. Transporte dos componentes da fonte de fótons, incluindo a fonte primária, a fonte

secundária e a contaminação eletrônica, até o paciente;

2. Transporte da �uência de fótons espalhados no interior do paciente;

3. Transporte da �uência de elétrons gerada no paciente;

4. Cálculo da dose depositada nos tecidos.

A primeira etapa é repetida para cada feixe de tratamento, enquanto as demais são

realizadas apenas uma vez, independentemente do número de campos utilizados.

Nas etapas de transporte da �uência de fótons e elétrons, o Acuros XB utiliza técni-

cas avançadas de discretização espacial, angular e energética, resolvendo a equação de

Boltzmann de forma iterativa. Esse método permite um cálculo robusto e e�ciente.

A última etapa, o cálculo da dose, pode ser feita considerando dois cenários: �Dose no

meio� ou �Dose na água�. No cálculo da �Dose no meio�, a �uência de energia é ajustada

de acordo com as propriedades especí�cas do material dovoxel analisado. Já na �Dose
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na água�, o cálculo é realizado assumindo que o material irradiado possui propriedades

equivalentes às da água.

Uma das principais vantagens do Acuros XB é sua abordagem inovadora nas correções de

heterogeneidade, proporcionando uma alternativa mais rápida em comparação às simulações

de Monte Carlo, que costumam demandar longos tempos de cálculo. Diferentemente dos

algoritmos de superposição, que ajustam oskernels de espalhamento com base apenas na

densidade do meio, o Acuros XB simulakernels de espalhamento especí�cos para cada

material, o que resulta em um aumento considerável na precisão dos resultados [33].

2.2.3 GRADE DE CÁLCULO

A grade de cálculo, ou resolução de grade, é um parâmetro essencial na dosimetria para

planejamento de tratamentos radioterápicos. Ela se refere ao tamanho dos voxels nos quais

o volume tridimensional do paciente é dividido para o cálculo de dose. A resolução da

grade de cálculo in�uencia diretamente a precisão com que a dose é calculada e distribuída

em relação ao alvo e aos órgãos adjacentes [37]. Esse conceito é fundamental para garantir

que a dose seja administrada de maneira precisa ao tumor, enquanto se reduz ao mínimo

a exposição de estruturas adjacentes, como órgãos de risco (OARs), em tratamentos com

gradientes elevados de dose, como em tratamentos modulados.

A escolha do tamanho da grade de cálculo representa um equilíbrio entre a precisão da

distribuição de dose e o tempo de processamento. Grades de cálculo menores, como 1 a

2 mm, oferecem maior precisão, permitindo uma distribuição de dose mais detalhada e

reduzindo a necessidade de interpolação entre pontos. Por outro lado, grades mais amplas,

como 3 mm, diminuem o tempo de processamento, mas podem comprometer a exatidão

da dose em regiões de alto gradiente, onde a precisão é fundamental. Como ilustrado na

Figura 13, a �uência de radiação e o efeito de volume variam signi�cativamente com o

tamanho da grade calculada, destacando a importância de escolher uma grade adequada

para cada aplicação.

Nos sistemas de planejamento de tratamento comerciais, como o Eclipse, é comum que

o tamanho padrão da grade de otimização seja de 2,5 mm, enquanto a grade de cálculo

para tratamentos como SRS e SBRT, a grade de cálculo utilizada é normalmente de 1

mm [39]. Muitos físicos adotam grades de 2,5 mm para tratamentos convencionais [37],

buscando um equilíbrio entre a precisão na distribuição de dose e a otimização do tempo

de processamento.

Em planos de IMRT, uma grade de cálculo mais re�nada pode melhorar a precisão

na distribuição de dose em regiões de alto gradiente (até± 20%/mm) [37], comuns em

volumes-alvo que se sobrepõem ou estão próximos de órgãos de risco. Isso é importante para

a avaliação precisa das doses nos OARs e na região-alvo planejada (PTV). Adicionalmente,

grades de cálculo pequenas são recomendadas para estruturas seriais e críticas, que

apresentam resposta de dose limiar e podem ter complicações associadas à precisão da
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Figura 13 � Fluência de radiação e efeito de volume para cada vários tamanhos de grade calculados.

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

dose calculada. Assim, o impacto do tamanho da grade de cálculo vai além da distribuição

de dose, afetando índices clínicos como a probabilidade de controle tumoral (TCP) e a

probabilidade de complicação de tecidos normais (NTCP).

2.2.4 CORREÇÃO DE HETEROGENEIDADE

A correção para heterogeneidades em dosimetria pode ser realizada utilizando uma

curva que relaciona o número de CT, ou Unidade Houns�eld (Houns�eld Unit - HU),

com a densidade eletrônica do material, conhecida como curva CT-to-ED. A unidade

Houns�eld (HU) está diretamente relacionada às propriedades de atenuação do material,

permitindo estabelecer uma conexão com o número de elétrons por grama. Este parâmetro

é fundamental para o cálculo preciso da dose absorvida, especialmente em interações

dominadas pelo Efeito Compton [40]. A relação entre os valores de CT ou HU, que

representam a média aritmética dos coe�cientes de atenuação medidos em umvoxel, e o

coe�ciente de atenuação linear do material em relação à água [41], é descrita pela Equação

1 e ilustrada na Figura 14.

CT ou HU �
� água � � meio

� água
� 1000 (2.1)

Onde:

� água: Coe�ciente de atenuação linear da água;

� meio: Coe�ciente de atenuação 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 diferença média dos coe�cientes de atenuação medidos em

um voxel [43]. Esses valores são usados para construir uma escala relativa de cinzas, em

que cada material, incluindo aqueles com alta densidade, recebe uma posição especí�ca na

escala.

Pode-se inferir que para a água o numerador se torna 0, assimHUágua � 0. Desse

modo, materiais com� ~� próximos à água devem terHU próximos a 0. Para o ar,� ~� é

essencialmente 0, assimHUar � � 1000. Para o osso, os valores deHU podem variar em

torno de +1000, dependendo da densidade do tecido ósseo e dos parâmetros da técnica

utilizada.

A correção para heterogeneidades é essencial para minimizar as incertezas no cálculo

de dose [5]. Embora os algoritmos de cálculo de dose mais modernos ofereçam correções

para variações de densidade, ainda há limitações na presença de materiais com números

atômicos (Z) muito baixos ou muito altos.

As curvas CT-to-ED também são in�uenciadas pela capacidade do tomógrafo. O

número debits do aparelho de�ne a quantidade de níveis de cinza que cadavoxel da

imagem pode representar. Esses níveis crescem em função de 2n , onde "n"é o número

de bits. Tomógrafos comuns utilizam 8 ou 12bits, o que corresponde a 256 e 4096 níveis

de cinza, respectivamente [41]. Um tomógrafo de 12bits, por exemplo, pode representar

intervalos de -1024 a 3071 HU, cobrindo a maioria dos tecidos biológicos e o ar, mas

limitando a representação de materiais de alta densidade, que frequentemente saturam em
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3071 HU. Tomógrafos mais avançados, operando com 16bits, oferecem até 65.536 níveis

de cinza, ampliando signi�cativamente a capacidade de visualização de estruturas densas.

2.2.5 CÂMARAS DE IONIZAÇÃO

A câmara de ionização é um detector que mede a corrente elétrica gerada pela movimen-

tação dos íons e elétrons produzidos pela radiação no volume de gás de seu volume sensível,

como mostrado na Figura 15, sob a in�uência de um campo elétrico. Esse campo é gerado

por uma diferença de potencial entre dois eletrodos: o cátodo (-) e o ânodo (+). Quando

a radiação interage com o gás no interior do detector, ela gera excitações e ionizações nas

moléculas desse gás, resultando na criação de pares de íons. A energia média perdida para

cada par de elétron-íon gerado é uma constante (W), que varia conforme o tipo de gás,

sendo aproximadamente 34 eV para o ar. Dessa forma, a energia da partícula incidente

pode ser determinada a partir do número de pares gerados. A câmara de ionização é

comumente usada para medir a exposição à radiação gama e raios-X, mas também é capaz

de detectar íons pesados ou elétrons [44].

Figura 15 � Esquema de um detector preenchido com gás na coleta ionizações de um volume irradiado.

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

As câmaras de ionização operam na região II, conforme ilustrado na Figura 16, que

corresponde à zona de saturação no grá�co de voltagem versus corrente. Nessa região,

todos os íons gerados pela radiação são coletados antes de recombinar, resultando em

uma corrente proporcional à radiação incidente. Isso torna as câmaras fundamentais como

detectores de radiação, sendo o principal dispositivo utilizado para calibração de feixes

de radioterapia. O modelo mais comumente utilizado para feixes de fótons é a câmara

do tipo Farmer, que possui uma geometria cilíndrica, com eletrodos lineares centrais e

eletrodos cilíndricos externos, conforme demonstrado na Figura 17 [45].
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Figura 16 � Grá�co da variação de íons coletada à medida que a voltagem de polarização aumenta.

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

Figura 17 � Desenho esquemático da câmara de ionização tipo Farmer.

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

A grandeza exposição é de�nida como o valor absoluto da carga total dos íons de

mesmo sinal gerados no ar quando todos os elétrons liberados pelos fótons em uma massa

de ar são completamente freados. Na prática, o alcance dos elétrons secundários pode ser

de vários metros, tornando impossível a detecção da carga total gerada por esses elétrons;

por isso, utiliza-se o conceito de compensação [44].

Um volume ativo de 0,6 cc é o padrão para a radioterapia convencional, embora câmaras

com volumes menores ou maiores estejam disponíveis para �nalidades especializadas, como

dosimetria de pequenos campos, como a PinPoint 3D-PTW [46� 48]. Em geral, as câmaras

de ionização precisam ser calibradas antes do uso juntamente com um eletrômetro e um

cabo triaxial, sendo calibrados em um laboratório secundário [49].
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As câmaras de ionização de ar livre são amplamente utilizadas na dosimetria em

radioterapia, contando com uma teoria bem estabelecida e padronizada para as correções

no cálculo da dose absorvida a partir das leituras dessas câmaras [50].

Essas câmaras, normalmente não seladas, têm o ar interno igual ao ambiente externo,

o que torna indispensável ajustar as leituras para as condições ambientais. A umidade

também pode in�uenciar as medições, gerando uma corrente indesejada chamada "corrente

de fuga". Por esse motivo, é essencial controlar a umidade no ambiente de trabalho,

utilizando desumidi�cadores e aparelhos de ar-condicionado. Quando não estão em uso,

as câmaras são frequentemente armazenadas em desumidi�cadores contendo sílica. O

efeito da umidade na resposta das câmaras de ionização pode ser signi�cativo; dentro da

faixa de umidade relativa de 20% a 80%, a resposta da câmara é aproximadamente 0,3%

maior do que no ar seco [51]. Com o avanço das técnicas modernas, como a Radioterapia

de Intensidade Modulada (IMRT) e o uso dos MLCs, que têm impulsionado a utilização

de campos pequenos, surgiu uma demanda crescente por detectores com volumes ativos

reduzidos.

No entanto, as câmaras de ionização convencionais enfrentam limitações ao medir feixes

menores que 2 cm ou em regiões de penumbra. Devido à baixa sensibilidade do ar, as

dimensões dos volumes ativos geralmente não são inferiores a 2�3 mm3, o que resulta em

um efeito de média de volume nas medições de campos pequenos. Esse efeito compromete a

precisão dos valores de dose nesses casos, especialmente em regiões de alta variação de dose,

e é agravado por problemas como instabilidade do sinal e baixa relação sinal-ruído, que

podem ser induzidos por fatores elétricos, como interferências do cabo e da haste [52,53].

Conforme o TRS 483 [50], é recomendado o uso de detectores que não demandam

correções para dosimetria em campos pequenos. Entretanto, as câmaras de ionização

precisam de ajustes em suas leituras para atender a essas exigências. As correções mais

frequentes envolvem fatores como: atenuação no ar, recombinação de íons, in�uência da

temperatura, pressão e umidade na densidade do ar, além da ionização causada por fótons

espalhados [5].

2.2.6 TÉCNICAS DE TRATAMENTO

2.2.6.1 RADIOTERAPIA ESTEROTÁXICA E RADIOCIRURGIA

A SBRT (Radioterapia Estereotática Corporórea) e a SRS (Radiocirurgia Estereotáxica)

têm como objetivo destruir tecidos cancerígenos em volumes de tratamento bem delimitados

e radiogra�camente de�nidos, que possuem por volta de 2 a 5 cm3. Essas técnicas utilizam

doses ultra-altas por fração (variando de 6 a 30 Gy), em um regime hipofracionado. Devido

à administração de doses elevadas em poucas sessões, torna-se essencial garantir que a

dose seja precisamente conformada ao volume-alvo, enquanto ocorre uma rápida queda de

dose fora dessa área, minimizando o risco de danos ao tecido saudável circundante [10].
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A radiocirurgia estereotáxica foi introduzida por Lars Leksell em 1951 como uma alter-

nativa à radioterapia convencional de cérebro inteiro (WBRT). Esse conceito evoluiu até

culminar, em 1968, com a introdução clínica da primeira unidade do sistema GammaKnife

para o tratamento de tumores intracranianos [54]. O GammaKnife utiliza 201 fontes

radioativas de60Co com diâmetro de 1 mm, dispostas em um arranjo hemisférico ao redor

do crânio do paciente, o qual é rígidamente �xado em uma estrutura de cabeça para

garantir imobilização. Os feixes de raios gama emitidos por essas múltiplas fontes de60Co

convergem para um pequeno alvo dentro do cérebro, aplicando uma alta dose de radiação

em uma área con�nada, com precisão submilimétrica [55].

A SBRT é um tipo relativamente novo de radiocirurgia que é capaz de administrar

com precisão feixes de radiação convergentes em um pequeno alvo em quase qualquer

local do corpo [55]. As principais características que distinguem a SBRT da radioterapia

convencional incluem a fração de dose não convencional (por exemplo, uma dose elevada

por fração administrada em menos sessões), sua aplicabilidade apenas a tumores bem

circunscritos (com diâmetro transversal máximo de cerca de 5 cm ou menos), a permissão

de margens pequenas ou inexistentes para penumbra de feixe, a necessidade rigorosa de

imobilização do paciente e gerenciamento do movimento respiratório, e a maior frequência

de monitoramento do paciente e veri�cação geométrica por meio de orientação por imagem.

A radioterapia convencional, a radiocirurgia e a SBRT têm em comum o objetivo de

causar danos ao DNA das células cancerígenas por meio da radiação ionizante, como fótons,

elétrons e prótons, utilizados em tratamentos de radioterapia. No entanto, ao contrário da

radioterapia convencional, tanto a radiocirurgia quanto a SBRT administram frações de

dose elevadas em um curto período de tempo [5]. Esse regime de frações elevadas resulta

em um efeito biológico mais potente do que o esperado para a mesma dose total entregue

por meio do fracionamento convencional. Entretanto, essa intensi�cação de dose pode

aumentar signi�cativamente o risco de toxicidades nos tecidos normais. Considerando que

as doses administradas na SBRT são essencialmente ablativas, é fundamental minimizar o

volume de tecido normal exposto a essas altas doses [54,55]. Isso só é possível 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 visível nas imagens, juntamente com uma

margem menor ao redor do tumor, levando em consideração o movimento interno do alvo.

A radiocirurgia, por sua vez, envolve menos sessões de tratamento, administrando

doses signi�cativamente mais altas por sessão (até 20 Gy, comparado aos 1,8�2,0 Gy da

radioterapia convencional), utilizando também um número maior de feixes de radiação,

quando comparado à radioterapia convencional [55]. A SBRT começou a se desenvolver

na década de 1990 com o uso de aceleradores lineares, quando novos dispositivos foram

projetados para monitorar a excursão respiratória [9] e integrar tecnologias de imagem

para veri�car a localização do alvo dentro do paciente enquanto este está na mesa de
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tratamento [12]. Esses avanços permitiram que o oncologista realizasse uma contabilização

mais precisa do movimento interno do alvo e dos órgãos.

Entretanto, o principal desa�o na aplicação dessas técnicas fora do cérebro reside no

movimento dos órgãos internos e do alvo devido à respiração e ao peristaltismo. Além

disso, há preocupações de segurança associadas ao uso de altas doses de radiação em cada

tratamento, uma vez que a incerteza na localização do tumor pode variar entre 5 a 10

mm [56].

O termo "estereotático"implica o uso de um sistema de coordenadas tridimensionais

para localizar uma região de interesse dentro do corpo, usando marcadores de referência

internos ou externos. A SBRT também se tornou uma forma rotineira de tratar metástases

pulmonares, da coluna e do fígado [1].

2.2.6.2 VOLUMES DE TRATAMENTO

Segundo a ICRU nº 62 [57], publicada em 1999, a de�nição de volumes de tratamento

para pacientes com doenças malignas requer a identi�cação tridimensional de diferentes

tecidos, órgãos e volumes. Os principais volumes descritos, conforme ilustrado na Figura

18, incluem o Volume de Tumor Grosso (Gross Tumor Volume- GTV), o Volume Alvo

Clínico (Clinical Target Volume - CTV) e o Volume Alvo Planejado (Planning Target

Volume - PTV). Além desses, também são considerados os Órgãos de Risco (Organs at

Risk - OARs), que são muito importantes dentro de um planejamento de radioterapia,

dado que visamos reduzir as doses nesses órgãos (Figura 18).

O Gross Tumor Volume(GTV) refere-se à extensão e localização visível ou palpável

do tumor maligno, identi�cando áreas com a maior densidade de células tumorais por

meio de exames clínicos e de imagem, como tomogra�a computadorizada, ressonância

magnética e ultrassonogra�a. O GTV abrange principalmente o tumor primário e pode

incluir linfonodos metastáticos ou outras metástases. Embora diferentes técnicas possam

resultar em variações 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�cácia do tratamento e monitorar a resposta ao mesmo.

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

e áreas com suspeita de envolvimento tumoral subclínico, como linfonodos. Ele é utilizado

para garantir que a radiação atinja não apenas o tumor visível, mas também as regiões

com risco de contaminação celular que não podem ser detectadas pelas técnicas atuais.
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Figura 18 � Representação grá�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

Clínico (CTV) para compensar movimentos �siológicos esperados e variações em tamanho,

forma e posição do CTV durante a terapia. A margem interna, geralmente assimétrica

em relação ao CTV, é projetada para lidar com variações �siológicas que podem ocorrer

devido à respiração, preenchimento da bexiga e do reto, deglutição e batimentos cardíacos,

tornando esse CTV em um ITV (Internal Tumor Volume).

O Planning Treatment Volume(PTV) é o conceito geométrico crucial para o planeja-

mento de tratamentos radioterápicos, que é de�nido para garantir que a dose prescrita

seja efetivamente entregue ao tumor. A delimitação do PTV exige um compromisso e

julgamento do médico radioterapeuta, sendo necessário que suas bordas sejam claramente

identi�cadas nos grá�cos de planejamento.

Dependendo da situação clínica 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

anatômicas normais, como observado em casos de irradiação da mama, onde movimentos

respiratórios podem causar deslocamentos. A seleção do PTV é complexa, especialmente

na presença de tecidos normais radiossensíveis, que são considerados Órgãos em Risco

(ou Organs at Risk, OARs), se a seleção comprometer a segurança do paciente, arranjos

alternativos de feixes devem ser explorados.

A sobreposição entre o PTV e os Órgãos em Risco deve ser cuidadosamente considerada

ao prescrever doses e fracionamentos, pois, em tratamentos radicais, uma diminuição na
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probabilidade de controle local pode levar a uma mudança 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�cação de um feixe de fótons

externo como de "campo pequeno" exigem que pelo menos uma das seguintes condições

físicas seja atendida:

1. Há uma perda de equilíbrio lateral de partículas carregadas (LCPE, do inglêsLateral

Charged Particle Equilibrium) no eixo do feixe;

2. Há uma oclusão parcial da fonte primária de fótons pelos dispositivos de colimação

no eixo do feixe;

3. O tamanho do detector é semelhante ou maior em comparação às dimensões do

tamanho do campo.

As duas primeiras condições estão relacionadas às características intrínsecas do feixe,

enquanto a terceira aborda a relação entre o detector e o tamanho do campo. Essas

condições combinadas resultam em uma sobreposição entre a penumbra do campo e o

volume sensível do detector [58]. A condição para se ter equilíbrio eletrônico lateral é

dependente doTPR20;10 (em inglês,Tissue Phantom Ratio at depths of 20 cm and 10

cm), que representa a razão entre as doses medidas a 20 cm e 10 cm de profundidade em

um fantoma, sob feixe perpendicular e com um campo de referência �xo. Esse parâmetro

é amplamente utilizado para caracterizar a qualidade de um feixe de fótons. Cada feixe

usado clinicamente (6 MV ou 10 MV) possui um valor deTPR20;10. A partir do TPR20;10,

é possível determinarrLCP E , calculado pela equação 2.2.

rLCPE � 8; 369� TPR20;10 � 4; 382 (2.2)

O valor de rLCP E , conhecido como raio crítico para o equilíbrio eletrônico lateral,

representa a menor dimensão do campo na qual ainda é possível estabelecer o equilíbrio

eletrônico lateral completo. Esse equilíbrio é essencial para garantir que a dose calculada

seja precisa, especialmente em campos pequenos, onde a perda do equilíbrio pode resultar

em subestimação da dose entregue ao tecido-alvo.

Além disso, a dosimetria de campos pequenos exige que o detector tenha um tamanho

adequado para garantir medições dosimétricas precisas, como descrito na equação 2.3, em

que d representa o tamanho do detector, e a FWHM (Full Width at Half Maximum, ou

Largura à Meia Altura) é utilizada para de�nir o tamanho do campo associado arLCP E .

A dependência do desempenho em relação ao tamanhod do detector está diretamente

relacionada ao LCPE.
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FWHM C2� rLCPE � d (2.3)

Detectores de estado sólido ou câmaras de ionização com volumes sensíveis reduzidos

são frequentemente utilizados para esse propósito. Caso contrário, podem ocorrer medições

incorretas do total de cargas coletadas pelo detector, já que ele não seria apropriado para

campos pequenos. Caso ocorra a utilização 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 inglês. Os equipamentos de

teleterapia são geralmente calibrados para fornecer uma dose absorvida de 1 cGy por UM

na profundidade de dose máxima (Dmax), no eixo central do feixe, utilizando um campo

padrão de 10 cm x 10 cm e uma distância fonte-superfície (SSD) de 100 cm.

A dose absorvida em profundidades diferentes da profundidade de referência (Zref )

é calculada utilizando o conceito de Percentual de dose em Profundidade (Percentage

Depth Dose- PDD). O PDD é de�nido como a razão entre a dose absorvida em uma

profundidade especí�ca e a dose absorvida na profundidade de dose máxima (Dmáx).

O planejamento do tratamento é realizado para determinar o número de MU necessárias

para cada campo de tratamento, garantindo que, ao �nal de cada sessão, a dose ótima

seja entregue ao alvo (tumor), minimizando a exposição aos tecidos saudáveis [59].
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3 MATERIAIS E MÉTODOS

A metodologia deste trabalho foi desenvolvida com base nos testesend-to-end, que têm

como objetivo avaliar as incertezas presentes em todas as etapas do processo de tratamento.

Para isso, utilizou-se um simulador antropomór�co esquematizando um paciente. As

etapas avaliadas incluem aquisição de imagens, delineamento de volumes alvo e de órgãos

de risco, planejamento do tratamento e entrega da dose. A descrição detalhada de cada

uma dessas etapas será apresentada nas respectivas seções.

3.1 AQUISIÇÃO DAS IMAGENS

Neste estudo, utilizou-se o simulador antropomór�co Ruby, da PTW com o insert

� System QA�, para validar cálculos de dose em radioterapia. O Ruby é construído com

materiais que simulam tecidos humanos, sendo especialmente projetado para medição de

dose e veri�cação 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 inclusão de diferentes tipos deinserts, que representam variações anatômicas

e densidades teciduais e, também, a inserção de um detector no meio de seu interior,

�cando posicionado no centro do simulador. Dentre osinserts disponíveis, além do de

heterogeneidade, destacam-se os módulos para dosimetria pulmonar, para regiões ósseas

de alta densidade einserts de cavidades ocas, que simulam áreas de baixa densidade [60].

Para este trabalho, foi utilizado especi�camente oinsert de heterogeneidade,System

QA, que incorpora variações de densidade que representam pulmões, ossos e tecidos moles,

apresentado na �gura 19 (B).

Figura 19 � (A) Simulador antropomór�co Ruby-PTW, visão per�l; (B) Insert de heterogeneidade
utilizado.

Fonte: O Autor (2024).
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O detector selecionado para este estudo foi a câmara de ionização do tipo PinPoint 3D

(PTW Dosimetry Company, Freiburg, Alemanha), apresentada na Figura 20 (B). Essa

escolha se deu pela sua elevada precisão na dosimetria de campos pequenos, nos quais

problemas como a perda de equilíbrio eletrônico lateral, discutidos na seção 2.2.7, são

signi�cativamente minimizados, reduzindo as incertezas no cálculo de dose. Além disso, o

pequeno volume sensível da câmara, de apenas 0,016 cm³, permite uma melhor correlação

com lesões tratadas em procedimentos de radiocirurgia e SBRT, que são o foco deste

estudo. Sua capacidade de medir campos de dose reduzidos e áreas de alta variação de

dose é essencial para garantir a acurácia em tratamentos de alta precisão.

Figura 20 � Câmara de ionização PinPoint- PTW.

Fonte: O Autor (2024).

O detector e o insert de heterogeneidade foram posicionados no simulador Ruby, que

foi submetido à tomogra�a no aparelho Brilliance Big Bore® da marca Philips. Esse

procedimento teve como objetivo adquirir as imagens tomográ�cas para a realização 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

(versão 16.1) (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), com o objetivo de delinear o

volume que será utilizado como PTV.

A de�nição do PTV foi baseada no volume sensível da câmara de ionização PinPoint-

PTW. O delineamento do PTV seguiu as orientações estabelecidas nos relatórios ICRU

62 [57], com a Figura 21 ilustrando o processo de contorno e a de�nição do volume-alvo.

Este volume sensível foi denominado "PTV Alto Risco", um termo adotado para indicar a

área crítica do planejamento onde a dose de radiação deveria ser otimizada para garantir

uma entrega precisa e e�caz.

Uma margem de segurança de 3 mm ao redor do PTV inicial foi designada como "PTV

Margem", com o objetivo de cobrir pequenas discrepâncias. Essa adição é frequentemente

aplicada em planejamentos de tratamentos de alta precisão, como SRS e SBRT, onde os

alvos são geralmente muito pequenos, como no caso do volume da câmara 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

lesão, seja por limitações técnicas da máquina 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 horário. Para o planejamento do plano, foi utilizado o sistema

de planejamento Eclipse (versão 16.1) (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA),

alterando as dimensões dos campos empregados (1 cm x 1 cm, 2 cm x 2 cm e 3 cm x 3 cm)

para avaliar o desempenho em condições variadas. Na Figura 22, apresenta-se a interface

inicial do software, exibindo o planejamento antes da execução do cálculo de dose.

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

Fonte: O Autor (2024).

Durante o processo de otimização, a prioridade foi dada ao PTV, con�gurado direta-

mente na aba de otimização do sistema, com o objetivo de maximizar a dose entregue ao

volume alvo. Após a otimização, foram realizados cálculos de dose em duas resoluções

diferentes de grade de cálculo (1 mm e 2,5 mm) para avaliar a precisão do planejamento,

levando em consideração as possíveis discrepâncias entre a dose planejada e a dose medida.

Os cálculos de dose foram realizados usando o sistema de planejamento de tratamento

Eclipse versão 16.1 com algoritmos AAA® (16.12) e Acuros XB® (15.6.05) (Varian

Medical Systems, Palo Alto, CA, USA) (Tabela 1).

Tabela 1 � Descrição dos algoritmos, versões e grades de cálculo utilizadas.

TPS Algoritmo Versão Grades de Cálculo Utilizadas (cm)

Eclipse
AAA 16.12

0,1 e 0,25
ACUROS XB 15.6.05

Fonte: O Autor (2024).
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O modo de cálculo de dose denominado �dose no meio� foi selecionado para o Acuros

XB. Os algoritmos de cálculo AAA® e Acuros XB® , utilizados no software Eclipse,

compartilham um modelo de feixe comum, que foi um feixe de um LINAC Trilogy® , da

Varian, presente na Oncoclínicas Radioterapia Botafogo, localizada no bairro de Botafogo

no Rio de Janeiro.

3.4 MEDIDAS NO SIMULADOR ANTROPOMÓRFICO RUBY

Para este estudo, os planejamentos e as medições dosimétricas foram realizados utili-

zando o acelerador linear de elétrons Clinac CX® , da Varian, equipado com umMultileaf

High De�nition 120® (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), composto por 60

lâminas com espessura de 0,5 cm na região central dos campos e 60 lâminas com espessura

de 1,0 cm na região periférica, conforme mostrado na Figura 23, instalado no Instituto

Nacional de Câncer, localizado no bairro do Centro do Rio de Janeiro, utilizando um feixe

6 MV de fótons.

A coleta das medições foi realizada conectando-se a câmara de ionização a um eletrô-

metro calibrado juntamente a câmara de ionização, o que possibilitou a obtenção precisa

da carga em nanocoulombs (nC). Os planos de tratamento, que incluíam campos de 1 cm

x 1 cm, 2 cm x 2 cm e 3 cm x 3 cm, foram irradiados no simulador Ruby, com uma dose

prescita de 200 cGy, equipado com a câmara PinPoint e os inserts de heterogeneidade.

Após a coleta dos dados, os cálculos das doses absorvidas foram efetuados, aplicando-se as

correções necessárias para garantir a exatidão dos valores medidos, conforme os protocolos

padronizados para dosimetria.

Figura 23 � Simulador antropomór�co Ruby-PTW com insert de heterogeneidade posicionado no LINAC
e com a câmara de ionização PinPoint-PTW.

Fonte: O Autor (2024).
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3.5 MÉTODOS DE CÁLCULO DE DOSE NA CÂMARA DE IONIZAÇÃO

Existem protocolos internacionais para a determinação da dose absorvida em radiote-

rapia, sendo mais frequente a adoção do protocolo TRS 398 da Agência Internacional de

Energia Atômica (IAEA) para medidas de dose absorvida na água com feixes de fótons

de megavoltagem [61]. O protocolo baseia-se em medidas com uma câmara de ionização

cilíndrica cuja leitura (nC) é convertida em dose absorvida através de fatores de correção

e de um fator de calibração determinado por laboratório de calibração com padrão de

referência secundário [61], como o IRD - Instituto de Radioproteção e Dosimetria.

Os fatores de correção aplicados à câmara de ionização visam ajustar os valores

medidos para garantir consistência e precisão em relação aos padrões estabelecidos por

laboratórios secundários de calibração. Esses ajustes incluem correções especí�cas para

condições ambientais, como temperatura e pressão, bem como para efeitos de polaridade

e recombinação iônica. Além disso, quando a câmara de ionização não é utilizada em

conjunto com o seu eletrômetro calibrado, é necessária uma correção suplementar que

considera a interação entre ambos os dispositivos, assegurando a con�abilidade das leituras

de dose.

As correções para temperatura, pressão, polaridade e recombinação iônica são aplicadas

conforme as equações (3.1), (3.3), (3.4), (3.5) e (3.6). Nessas,kT P é o fator de correção

para temperatura e pressão, calculado utilizandoT e P, que representam a temperatura

e a pressão medidas na cavidade de ar da câmara durante as medições, e os valores de

referênciaT0 � 20 XC e P0 � 101;3 kPa, usados na calibração, apresentado na equação

(3.1), no qual a incerteza dessa medida é dada pela equação (3.2).

O fator kelec, vale 1,00 se o eletrômetro e a câmara forem calibrados em conjunto. Caso

contrário, assume um valor especí�co de�nido separadamente. Jákpol , o fator de correção

de polaridade, aparece na equação (3.3) e é calculado a partir das leituras obtidas no

eletrômetro com polaridades positiva (M � ) e negativa (M � ).

Para a recombinação iônica, representada porks na equação (3.4), utilizam-se as

leituras M 1 e M 2, correspondentes às voltagens de operação normal e reduzida a um terço

(ou metade) da nominal, respectivamente.

Os coe�cientesa0, a1 e a2, necessários para esses cálculos, estão descritos na tabela 9

do relatório TRS 398 da IAEA, que fornece diretrizes padronizadas para garantir precisão

e uniformidade nas medições de dose.

Essas correções são fundamentais para assegurar a con�abilidade das medições realizadas

com câmaras de ionização e corrigir a medida coletada, em nC, dada pelo eletrômetro,

que está representada pela equação (3.5).

kT P �
P0ˆ273:15� T•
Pˆ273:15� T0•

(3.1)
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kpol �
SM � S� SM � S

2M
(3.3)
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M 1

M 2
•

2

(3.4)

MQ � M leitura � kelec � kpol � ks � kT P (3.5)

Para determinar a dose absorvida na água no feixe clínico de qualidadeQ, Dw;Q , é

necessário aplicar o fatorkQ;Q 0 e ND;w;Q 0 . O primeiro coe�ciente corrige as diferenças entre

a qualidade do feixe de referência (Q0, 60Co) e a qualidade do feixe clínico (Q), garantindo

que as características especí�cas do feixe do usuário sejam consideradas no cálculo e o

segundo fator, é determinado em um laboratório de dosimetria de padronização secundária

para dose absorvida na água, utilizando um feixe de referência, como o60Co. Esse processo

ocorre sob condições controladas de pressão, temperatura e umidade do ar, assegurando a

rastreabilidade e a precisão do fator calibrado são determinadas pelo TRS 398 [61].

O ND;w;Q 0 é fundamental para converter as leituras da câmara de ionização em valores

de dose absorvida na água no feixe de referência, no qual o valor deND;w;Q 0 é tabelado

por um laboratório de dosimetria.

A qualidade Q do feixe clínico é especi�cada pela razão tecido-simulador (TPR20;10),

que representa a razão das doses absorvidas em profundidades de 20 cm e 10 cm na água

para um campo de10cm � 10cm. Essa razão quanti�ca a atenuação efetiva do feixe,

ilustrando o comportamento da dose em profundidades maiores do que a de máxima dose.

Sendo assim, a equação básica para a determinação da dose absorvida na água para

um feixe de qualidadeQ é dada pela equação (3.6).

Dw;Q � MQND;w;Q 0 kQ;Q 0 (3.6)

Fora isso, é necessário que o detector seja calibrado a cada dois anos em um laboratório

de metrologia e ter aferição trimestral de estabilidade com uma fonte teste, segundo a

norma CNEN NN 6.10 [62]. Os equipamentos de teleterapia, por sua vez, são normal-

mente calibrados para entregar uma dose absorvida de1cGy/MU (Unidade Monitor) na

profundidade de dose máxima, no eixo central do feixe, com campo de10cm� 10cm e

SSD de100cm, com periodicidade de 1 mês [62].
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4 RESULTADOS E DISCUSSÃO

Nesta seção, são apresentados os resultados obtidos para o cálculo de dose medido

com uma câmara de ionização, comparando-os com os valores gerados pelo sistema

de planejamento utilizado. Também foi realizada uma análise comparativa entre dois

algoritmos de cálculo, avaliando a e�ciência na entrega de dose em grades de cálculo 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 CÁLCULOS DE DOSE NA CÂMARA DE IONIZAÇÃO

A Tabela 2 apresenta os valores de leitura do eletrômetro obtidos pela câmara de

ionização PinPoint-3D para os diferentes tamanhos de campo planejados. As incertezas

das medidas também estão indicadas, correspondendo ao menor valor mensurável pelo

eletrômetro.

Tabela 2 � Medidas de leitura na câmara de ionização 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 medição, a temperatura ambiente era de19;8XC, e a pressão atmosférica,

1014 hPa. A calibração da câmara de ionização realizada pela PTW forneceu um valor de

referência para o fatorND;w;Q 0 igual a 2;561� 109 Gy~C, enquanto o fator de qualidade do

feixe kQ;Q 0 foi obtido da tabela do protocolo da IAEA, TRS 398 [61], como0;9922. Com

isso, temos que descobrir os valores de correção para as medidas da câmara de ionização,

que incluemkT P , kpol , kS e kelec.

Sendo o valor dekT P e sua incerteza encontrados pelas equações (3.1) e (3.2), utilizando

os valores deT � 19;8XC, P0 � 1013;25 hPa, T0 � 20XC e P = 1014 hPa:

kT P � 0; 99858� 0; 0071 (4.1)
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Os valores dekpol , kS e kelec foram considerados iguais a 1. O fatorkelec foi determinado

como 1 devido à calibração realizada em conjunto com a câmara e o eletrômetro. Já os

fatoreskpol e kS foram adotados como 1 com base em medições previamente realizadas no

serviço durante a dosimetria, antes da coleta dos dados apresentados. Sendo assim, todos

os fatores de correção são apresentados na Tabela 3.

As incertezas relacionadas akQ;Q 0 e ND;w;Q 0 estão presentes na Tabela 15 do TRS 398

e são de0;4% e 0;5%, respectivamente.

Tabela 3 � Valores encontrados para cada fator de correção.

Fator Valor

kT P 0;9986� 0; 0071
kQ;Q 0 0;992� 0; 004

ND;W;Q 0 (Gy/C) ˆ2;561� 0;013• � 109

Fonte: O Autor (2024).

Após a correção das medições coletadas, os valores de dose absorvida foram calculados

utilizando a Equação (4.2) e os resultados, apresentados na Tabela (4), correspondem às

doses absorvidas ajustadas, considerando todos os fatores de correção para cada tamanho

de campo avaliado no estudo. As incertezas associadas foram determinadas por meio da

equação de propagação de incertezas e foram incluídas nos resultados.

Dw;Q � MQND;w;Q 0 K Q;Q 0 (4.2)

Tabela 4 � Medidas de dose absorvida na câmara de ionização para cada tamanho de
campo.

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

1x1 198;69� 1; 17
2x2 194;60� 1; 17
3x3 200;97� 1; 17

Fonte: O Autor (2024).

4.2 VALORES DE DOSE OBTIDOS COM OS ALGORITMOS DE CÁLCULO DE

DOSE AAA® E ACUROS XB®

Após gerar os planejamentos dosimétricos e realizar os cálculos de dose, como apresen-

tado na �gura 24, os valores de dose dentro do TPS são apresentados na Tabela 5. As

siglas CC e SC indicam, respectivamente, os resultados calculados com e sem correção de

heterogeneidade.

Além das doses calculadas, os valores apresentados incluem os desvios padrão forne-

cidos automaticamente pelos TPS ao �nal do processamento. Esses desvios padrão são
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indicadores importantes da precisão dos cálculos realizados pelos algoritmos, contribuindo

para uma análise mais detalhada e criteriosa dos resultados, quando forem comparadas

com as medidas na câmara de ionização.

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/Correção 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� 3,3 207,5� 4,4
1x1 - 0,25 - SC 205,7� 3,3 207,9� 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� 2,7 204,6� 2,4
2x2 - 0,25 - SC 204,6� 2,7 205,3� 3,1
3x3 - 0,1 - CC 199,2� 1,1 202,6� 1,3
3x3 - 0,1 - SC 201,5� 1,2 201,6� 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 AVALIAÇÃO DA INFLUÊNCIA DA HETEROGENEIDADE

A in�uência da heterogeneidade no simulador utilizado neste trabalho é limitada,

uma vez que as medições realizadas não ocorreram diretamente nas regiões heterogêneas

do phantom, dado que apenas uma pequena fração do feixe atravessou essas áreas. No

entanto, foi realizada uma análise considerando a heterogeneidade dosinserts presentes no

simulador antropomór�co, para uma avaliação se haveria in�uência, ou não, do uso de

correção de heterogeneidade no trabalho.

A Tabela 7 apresenta os resultados da comparação entre os algoritmos AAA® e Acuros

XB® , no que se refere ao uso ou não da correção de heterogeneidade. Os valores mostrados

indicam a discrepância entre os resultados obtidos com e sem a aplicação da correção de

heterogeneidade, considerando como valor de referência os resultados com correção de

heterogeneidade disponibilizados pelo TPS.

Tabela 7 � Valores de discrepância entre os algoritmos de cálculo em relação às grades
de cálculo (0,1 e 0,25 cm), considerando os cenários com e sem correção de
heterogeneidade.

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

0,1 0,25 0,1 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 estão alinhados com os achados de Sousa (2020) [63],

que destaca a maior exatidão do algoritmo Acuros XB® em grades menores, atribuída à

sua capacidade superior de modelar heterogeneidades de forma mais detalhada e precisa.

Apesar de os dados obtidos com grades de tamanhos menores e correção de heteroge-

neidade apresentarem maior aproximação em relação aos valores medidos com a câmara

de volume pequeno (Pinpoint 3D® ), não é possível concluir que esse cenário seja mais

preciso. Essa limitação deve-se ao fato de que não foi realizada a medição direta da dose

nas regiões de heterogeneidade, uma vez que a inserção da câmara de ionização dentro do

meio heterogêneo não é viável. Além disso, como a irradiação foi realizada em um arco de

359,8 graus, o percentual do feixe que atravessou a região de heterogeneidade foi mínimo,

o que não in�uenciou signi�cativamente as medições. Essa condição justi�ca a ausência de

diferenças relevantes, no qual todas as discrepâncias �caram abaixo de 1% (Tabela 7) ao

comparar os valores planejados, com e sem correção de heterogeneidade, com os valores

medidos pela câmara de ionização Pinpoint 3D® .

Apesar das limitações deste estudo, como o número reduzido de medições, os resultados

obtidos estão em consonância com trabalhos prévios [63]. Com isso, para a comparação dos
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resultados adiante, utilizaremos apenas os valores medidos com correção de heterogeneidade.

4.4 AVALIAÇÃO DOS TAMANHOS DE CAMPO

A literatura, conforme estabelecido pela ICRU 50, recomenda uma discrepância máxima

de 5% entre os valores de dose entregues e os planejados. Neste estudo, ao utilizar uma

grade de cálculo mais �na (0,1 cm), devido ao pequeno tamanho do volume da câmara que

simula a lesão, observamos uma diferença máxima de 3,85± 0,03% entre a dose planejada

e a dose medida para o campo de 2 cm x 2 cm, conforme ilustrado na Tabela 8.

Tabela 8 � Comparação dos algoritmos de cálculo em relação à grade de cálculo (0,1 cm),
considerando os cenários com correção de heterogeneidade.

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

0,1 0,1

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 está de acordo com as orientações da ICRU 50, indicando que os dados

utilizados para alimentar o sistema de planejamento foram medidos de maneira adequada.

No entanto, observamos uma maior variação entre os valores medidos e planejados para

ambos os algoritmos, Acuros XB® e AAA® , nos campos de 2 cm x 2 cm (com o maior

desvio) e 1 cm x 1 cm. Por outro lado, o campo de 3 cm x 3 cm apresentou a menor

discrepância.

A explicação para esse comportamento está 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 manifestação de efeitos associados a

volumes reduzidos em muitos detectores. Isso se deve, principalmente, à perda de equilíbrio

eletrônico lateral [50] e a oclusão parcial da fonte primária de fótons. No entanto, no caso

especí�co do campo 2x2, observou-se uma discrepância não linear, diferente da tendência

esperada. Essa irregularidade pode ser atribuída à maior capacidade de modulação dos

MLCs nesse campo em comparação ao campo 1x1. A modulação mais intensa, somada

ao tamanho reduzido do campo, resulta em uma oclusão mais frequente da fonte, o que

compromete o LCPE. Como consequência, o desempenho do campo 2x2 foi inferior ao do

campo 1x1, que, por seu tamanho reduzido, oferece menos espaço para a modulação dos

MLCs e, portanto, gera menos interferência na distribuição de dose.
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Figura 25 � Diferença percentual da dose entre os tamanhos de campo para os algoritmos (AAA e
ACUROS XB e mesmo grid.

Fonte: O Autor (2024).

4.5 DIFERENÇA DA GRADE DE CÁLCULO

A análise das medidas de dose obtidas no sistema de planejamento com os dois algorit-

mos, em comparação com as medições da câmara de ionização, é essencial para quanti�car

o impacto da grade de cálculo na precisão da dose. Isso é particularmente importante

quando se trata de alvos pequenos, como na Radioterapia Corporal Estereotáxica, onde a

precisão do cálculo da dose é mais crítica e a comparação com as medições da câmara de

ionização é fundamental para avaliar a performance dos algoritmos.

As Tabelas 9 apresenta os valores da diferença relativa entre os cálculos do algoritmo

AAA ® e do Acuros XB® , em comparação com os valores medidos utilizando a câmara

de ionização PinPoint® 3D, adotada como referência para esta comparação.

Tabela 9 � Comparação dos algoritmos de cálculo em relação às grades de cálculo (0,1 e
0,25), considerando apenas os cenários com correção 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

cálculo utilizadas, observamos que a redução do tamanho da grade para 0,1 cm resulta em

uma melhor concordância entre os valores planejados e medidos para ambos os algoritmos,

com uma diferença média de apenas 1,49% entre eles (Figura 26).

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

Fonte: O Autor (2024).

Os campos de 1 cm x 1 cm e 2 cm x 2 cm, por possuírem características típicas de

campos pequenos, são mais suscetíveis a apresentar discrepâncias maiores nos valores de

dose medidos, o que está em conformidade com o que é descrito no TRS 483 [50].

Apenas os campos de 2 cm x 2 cm apresentaram uma discrepância maior para a grade

de cálculo de 0,1 mm em comparação à grade de 0,25 mm, o que contraria a tendência

habitual de maior precisão com grades mais �nas. Contudo, devido ao número limitado

de medições realizadas, devido a uma limitação de calendário com o responsável pelo

simulador e câmara de ionização, não é possível concluir com signi�cância estatística que

essa discrepância represente um padrão consistente ou um comportamento sistemático do

algoritmo.

Portanto, podemos concluir que esse resultado utilizando uma câmara de ionização

PinPoint-PTW, com o simulador antropomór�co Ruby-PTW e um planejamento utilizando

um arco modulado está em conformidade com a literatura [39], que recomenda o uso

de grades de cálculo menores, especialmente em lesões de tamanho pequeno, como nas

aplicações em SRS e SBRT, onde a grade de 0,1 cm é amplamente considerada ideal para

garantir maior precisão no planejamento de dose.
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4.6 AVALIAÇÃO DAS UNIDADES MONITORAS

Os resultados obtidos, conforme apresentados na Tabela 10 e exempli�cados na Figura

27, demonstram uma diferença notável nas Unidades Monitoras (MU) entre os algoritmos

AAA ® e Acuros XB® . 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

comparação ao AAA® .

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

Campo/Grid/Correção PTValto
AAA (cGy)

PTValto
AcurosXB

(cGy)

Diferença Relativa (%)

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 diferença de MU é particularmente evidente nas con�gurações com grades de cálculo

menores, como no campo 1x1 - 0,1 - CC, onde a diferença relativa entre os algoritmos

chega a 9,95% em favor do Acuros XB, e no campo 2x2 - 0,1 - CC, com uma diferença de

9,57%.

A redução nas Unidades Monitoras (MU) exigidas pelo Acuros XB resulta não apenas

em um menor tempo de tratamento, mas também em um menor desgaste da máquina,

dado que a distribuição de radiação é otimizada para atingir a dose prescrita com maior

e�ciência. Essa característica sugere que o Acuros XB possa ser particularmente vantajoso

em ambientes clínicos com alto volume de pacientes, pois, ao consumir menos MU, ele

reduz a carga operacional e o tempo de exposição à radiação. 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 variações relativamente pequenas.

Isso é evidenciado nas con�gurações com grade de 0,25 cm e tamanho de campo onde

as diferenças relativas entre 1 cm x 1 cm, os algoritmos variaram de 0,65% a 1,75%.

Vale ressaltar que, devido à maior dose utilizada em radiocirurgias e SBRT, que gera
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