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RESUMO

A experiéncia clinica em tratamentos radioterdpicos de neoplasia de prdstata baseia-se no
cdlculo de doses em meios homogéneos. Entretanto, o feixe de radiacdo atravessa tecidos de
densidades eletronicas diferentes como os ossos, que alteram a distribuicdo de dose. Com o
advento da tomografia computadorizada e de algoritmos mais avangcados que modelam o feixe de
radiacdo, as heterogeneidades entre os tecidos podem ser incorporadas nos planejamentos de
tratamentos radioterdpicos. Todavia, ndo hd consenso se as alteracOes na dose por correcdes de
heterogeneidade sdo significativas. Por tais razdes, pretendeu-se no presente trabalho avaliar a
necessidade das correcdes de heterogeneidade em planejamentos de tratamentos radioterdpicos de
cancer de prostata. Para isso, analisaram-se as médias das diferencas percentuais nas doses em
volume alvo e Orgdos de risco obtidas em cdlculos com e sem correcoes de heterogeneidade
utilizando imagens tomograficas reais de pacientes que trataram dessa neoplasia. Essa avaliacao
foi realizada para dois métodos de tratamentos diferentes. O primeiro é o conformacional
tridimensional (25 casos), algoritmos de célculo Convolution, Superposition e Fast Superposition
do sistema de planejamento XiO/Elekta, feixes de 6 € 10 MV e 4 campos em box. O segundo, por
intensidade modulada (14 casos), algoritmo de cdlculo Pencil Beam Convolution do sistema de
planejamento Eclipse/Varian com dois métodos de corre¢do Batho Modificado e Razio Tecido-
Ar Equivalente, feixe de 6 MV e geometria de 5 campos obliquos. As diferengas percentuais
médias resultantes nos volumes estudados foram menores que a incerteza aceita atualmente no
calculo de dose de 3% para as duas modalidades de tratamento. Apesar disso, a variabilidade na
anatomia dos pacientes, geometria de campos e energia dos feixes apontam para a necessidade de
tais correcdes e a utilizacdo de métodos ainda mais exatos para a diminui¢do dessa incerteza no

futuro.

Palavras-chave: correcdo de heterogeneidade; cancer de prostata; sistema de planejamento

computadorizado.
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ABSTRACT

Clinical experience in radiotherapy treatments for prostate cancer is based on the
calculation of doses in homogeneous media. However, the radiation beam traverses different
electron densities in tissues such as bone, altering the dose distribution. With the advent of
computed tomography and more advanced algorithms that model the radiation beam, the
heterogeneity between tissues can be incorporated in the planning of radiotherapy treatments.
However, there is no consensus whether changes in dose for inhomogeneity corrections are
significant. For these reasons, this study intended to evaluate the need for inhomogeneity
corrections in treatment planning for radiotherapy of prostate cancer. We have analyzed the
average percentage differences in doses in the target volume and organs at risk obtained by
calculations with and without heterogeneity corrections using actual CT images of patients
treated for this cancer. This evaluation was performed for two different methods of treatments.
The first is the three-dimensional conformational (25 cases), calculation algorithms Convolution,
Superposition and Fast Superposition from the computerized planning system XiO/Elekta, beams
of 6 and 10 MV and 4 fields in box. The second, by intensity modulated (14 cases), calculation
algorithm Pencil Beam Convolution from the computerized planning system Eclipse/Varian with
two correction methods Modified Batho and Equivalent Tissue-Air Ratio, 6 MV beam and
geometry of 5 oblique fields. The resulting average percentage differences in volumes studied
were smaller than the currently accepted uncertainty in the dose calculation of 3% for both
treatment modalities. Nevertheless, variability in anatomy of patients, geometry and field energy
beams brings the need for these corrections and the use of more accurate methods to reduce this

uncertainty in the future.

Keywords: inhomogeneity correction; prostate cancer; computerized planning system.
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1 INTRODUCAO

Radioterapia é o ramo da medicina que utiliza radiacdo ionizante para o tratamento de
doengas. O Fisico Médico € responsdvel, de maneira geral, pelo controle de qualidade em todos
os equipamentos e pelo cdlculo da dose absorvida (energia absorvida por unidade de massa) a ser
entregue ao paciente.

O processo de planejamento de um tratamento de teleterapia (radioterapia externa)
envolve a escolha e o arranjo de feixes de radiag¢do ao redor do paciente de modo a prover a dose
prescrita no tumor e a menor dose possivel em tecidos sadios ao seu redor (Johns e Cunningham,
1983; Khan, 2007).

No paciente, o feixe de radiacdo atravessa uma variedade de tecidos e cavidades de
densidades e numeros atomicos muito diferentes, como musculo, gordura, dentes, pulmoes,
cavidades de ar e ossos. Tais heterogeneidades poderdo produzir mudancas na distribuicdo da
dose absorvida, dependendo da quantidade e do tipo de material presente e da qualidade do feixe
de radiacado.

Antes da tomografia computadorizada (TC), as distribuicdes de dose eram geralmente
calculadas supondo que o paciente era composto inteiramente de dgua. A TC possibilita o
delineamento do volume alvo e outras estruturas ao redor, e também fornece informacdo de
densidade eletronica, voxel por voxel, em forma de nimeros de TC ou nimeros de Hounsfield.
Como a diferenga de densidade eletronica dos tecidos afeta a distribuicdo de dose, a informacao
obtida com a tomografia pode ser incorporada ao processo de cdlculo de dose e, assim, podem ser
realizadas as correcdes de heterogeneidade entre os tecidos.

Essa diferenca de densidade entre os tecidos resulta em mudangas na absorcao da radiacdo
do feixe primdrio e dos fotons espalhados, e também em mudancas na fluéncia de elétrons
secundérios. A importancia de cada um desses eventos para o cdlculo de dose absorvida em um
ponto depende da posi¢cdo que esse ponto estd em relac@o a heterogeneidade. Para pontos além da
heterogeneidade, o efeito predominante € a maior ou menor atenuacdo do feixe primdrio. Ja
mudancas na distribui¢do dos fétons espalhados alteram a distribuicdo de dose mais fortemente
perto da heterogeneidade. As mudancas na fluéncia de elétrons secunddrios, por outro lado,
afetam a dose no tecido que contém a heterogeneidade e nas interfaces (Podgorsak, 2005; Khan,

2010). Para feixes de megavoltagem, por exemplo, pode haver perda de equilibrio eletronico
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proximo a interfaces de materiais de baixa densidade ou cavidades de ar. Isso pode ocasionar
subdosagem em tumores de pulmao, similar ao efeito de “build-up” quando se irradia com fotons
de alta energia a superficie da pele (Khan, 2007; Khan, 2010). Para feixes de raios-x de baixa
energia, o maior problema estd nos 0ssos, pois hd um aumento na fluéncia de elétrons decorrente
da absorcao fotoelétrica no interior do osso, sendo a dose absorvida dentro do osso maior que a
dose no local considerando tecido mole (Khan, 2010). Além disso, tecidos de alta densidade,
como s30 0s 0sso0s, causam atenuacio do feixe primdrio podendo prejudicar a cobertura de dose
de alvos que se encontram atrds desses. Esse € o caso de tratamentos de neoplasia de prdstata, em
que o volume alvo situa-se profundamente e é cercado por regides de tecidos moles, com

densidade préxima a da dgua, e duas regides principais de ossos de alta densidade (Figura 1.1).

Figura 1.1 — Corte tomogréfico de pelve para tratamento de neoplasia de préstata. Destaca-se a prdstata entre os

orgaos de risco ao redor, reto, bexiga e cabegas de fémur (figura retirada do sistema de planejamento

computadorizado XiO/UNICAMP).
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Historicamente, a experiéncia clinica em radioterapia tem se baseado na resposta dos
tecidos as doses calculadas em meios homogéneos, j& que o corpo humano constitui-se
predominantemente de 4gua e as medidas de parametros de cdlculo sdo feitas nesse meio. Tendo
em mente a heterogeneidade de certos sitios anatdmicos e com o aumento da capacidade de
processamento dos computadores, os algoritmos de cdlculo da distribuicdo de dose vém
evoluindo ao longo dos anos, passando de uma computacio simples, baseada em duas dimensdes
e uso de tabelas de dados como porcentagem de dose profunda, perfil de feixe, etc., para
abordagens tridimensionais mais sofisticadas e com volume maior de dados. Atualmente existe
uma ampla gama de algoritmos de planejamento de tratamento, como colapsed-cone, pencil
beam, convolution, superposition, entre outros (AAPM Report 85, 2004; Knoos et al., 2006).

Muitos autores t€m estudado a influéncia de correcOes de inomogeneidades nas
distribuicdes de dose (Orton et al., 1984; Mah e Van Dyk, 1991; Klein et al., 1993; Nemeth et al.,
1993; Kappas e Rosenwald, 1995; Knoos et al., 1995; Frank et al., 2003; AAPM Report 85,
2004; Jones e Das, 2005; Kavanagh et al., 2006; Knoos et al., 2006; Carrasco et al., 2007; Yoon
et al., 2007; Robinson, 2008; Schuring e Hurkmans, 2008; Muralidhar et al., 2009; Saxena e
Higgins, 2010). Vérios grupos relataram variagdes na dose dependentes da composi¢do da
interface, do método de calculo, da geometria de tratamento, da energia do feixe e do tamanho
dos campos de tratamento (Mah e Van Dyk, 1991; Nemeth et al., 1993; Kno0s et al., 1995; Jones
e Das, 2005; Kn60s et al., 2006; Schuring e Hurkmans, 2008).

Esta € uma questdo amplamente estudada, ainda ndo ha consenso se tais alteracdes na
dose sdo clinicamente significantes e se tais corre¢des devem ser feitas ja que as prescricoes de
dose atuais sdo baseadas em grande parte na resposta do tecido ao considerar o meio inteiramente
homogéneo no planejamento. Além disso, hé dificuldades em comparar resultados clinicos pelas
diferencas encontradas nos centros de tratamento, como acesso limitado as técnicas por imagem e
variagdes na implementagdo das correcdes de heterogeneidade (AAPM Report 85, 2004). No
Brasil, nos dltimos 10 anos esse assunto ¢ mais discutido e o uso de correcdes comeca a ser feito,
principalmente pelos métodos computacionais mais avancados estarem mais presentes
possibilitando um planejamento compativel com a rotina. Mesmo assim, para neoplasias de pelve
e prostata, as correcdes de heterogeneidade ndo sao amplamente usadas na clinica.

A maioria dos estudos se dd em casos de tratamentos de neoplasia de pulmao e de cabeca

e pescogo, onde a interface ar-tecido resulta em maior alteragao na distribuicao de dose quando as
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corregdes de heterogeneidade sdo realizadas (Orton et al., 1984; Mah e Van Dyk, 1991; Klein et
al., 1993; Knoos et al., 1995; Kavanagh et al., 2006; Knoos et al., 2006; Schuring e Hurkmans,
2008; Muralidhar et al., 2009; Saxena e Higgins, 2010). Pelo fato das perturbacdes na dose em
interfaces com ossos serem menores que em interfaces com ar, poucos trabalhos avaliam como
essas alteracdes se ddo para diferentes energias e sistemas de planejamento (Nemeth et al., 1993;
AAPM Report 85, 2004; Knoos et al., 2006; Carrasco et al., 2007; Muralidhar et al., 2009).

O ndmero de estudos de algoritmos de corre¢do para inomogeneidades em radioterapia
conformacional tridimensional (3D) € muito maior que para estudos de correcao em radioterapia
com intensidade modulada (IMRT — intensity-modulated radiation therapy), pois é esperado que
as correcdes tenham comportamento similar. No entanto, a presenca de heterogeneidades pode
ser critica na distribuicdo de dose obtida para feixes de dimensdes pequenas em relacdo ao
alcance dos elétrons, bastante usados em IMRT (AAPM Report 85, 2004). Cada campo €
dividido em pequenos segmentos formados pelo colimador multilaminas e, nesse caso, a questao
do equilibrio eletronico € questiondvel mesmo em meios homogéneos (Jones e Das, 2005; Yoon
et al., 2007).

Em sua revisdo de correcdes de inomogeneidades, o Task Group 65 (AAPM Report 85,
2004) da Associacdo Americana de Fisicos em Medicina (AAPM) reconheceu que o calculo
correto para heterogeneidades nos tecidos “¢ um componente essencial de otimizacdo de dose e
andlise objetiva de resultados clinicos, especialmente em radioterapia conformacional 3D e
tratamentos de radioterapia com intensidade modulada”. Nesse documento, concluiu-se que,
apesar de desafiador, hd a necessidade de uma exatiddo maior que 2% na dose entregue com
correcdo de heterogeneidade, no lugar dos 3% de exatiddo aceitos em tratamentos convencionais

(AAPM Report 85, 2004).

1.1 OBIJETIVO

Este trabalho tem como objetivo avaliar a influéncia das corre¢des de heterogeneidade nas
distribuicdes de dose em planejamentos radioterdpicos de cancer de prostata com base em
imagens de tomografia de planejamento de pacientes que trataram dessa neoplasia no Hospital de

Clinicas (HC) da UNICAMP.
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A influéncia das correcdes de heterogeneidade foi estudada pelas diferencas nas doses dos
volumes alvo e de 6rgdos de risco obtidas utilizando-se corre¢do de heterogeneidades em relacao
ao padrao sem corre¢do clinicamente aceito. Esse estudo foi realizado para duas modalidades de
tratamentos radioterdpicos presentes atualmente: conformacional 3D e por intensidade modulada.

Desse modo, esse trabalho deseja ainda a revisdo da necessidade de tais correcdes na
rotina clinica, especificamente para tratamentos radioterdpicos de neoplasia de prdstata;
contribuir para a uma interpretacdo de ensaios clinicos anteriores e, também, para a defini¢ao de

um critério de planejamento para novos ensaios clinicos desses tipos de tratamento.
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2  REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 O CANCER DE PROSTATA

A incidéncia de cancer em todo o mundo tem aumentado consideravelmente. Isso se deve
ao aumento da expectativa de vida da populacdo, a evolucdo dos métodos diagndsticos, como,
por exemplo, o teste Antigeno Prostitico Especifico (PSA), e a melhoria da qualidade dos
sistemas de informacao.

O Instituto Nacional do Cancer (INCA) publica periodicamente estimativas da incidéncia
de cancer no Brasil para avaliacio do Sistema Unico de Satde (SUS) e para controle da doenca
no pais. A edicdo de “Estimativas 2012: Incidéncia de Cancer no Brasil” (INCA, 2011) traz
informacodes de referéncia para o ano de 2012 e que também sao vélidas para 2013. Nessa edi¢dao
foi publicado que o nimero estimado de casos novos de cancer para o Brasil em 2012/2013 seria
de aproximadamente 520 mil/ano, incluindo os casos de pele ndo melanoma, e 385 mil novos
casos/ano, se excluidos os casos de pele ndo melanoma.

Sem considerar os tumores de pele ndo melanoma, o cancer de prdstata € o mais frequente
em homens em todas as regides do Brasil, sendo estimados cerca de 60 mil casos novos para
2012/2013 (Tabela 2.1).

O sitio do Departamento de Informatica do Sistema Unico de Satdde (DATASUN),
responsavel pela informatizacdo das atividades do SUS, fornece dados de mortalidade por cancer
no Brasil cuja fonte € o Sistema de Informacao sobre Mortalidade (SIM) do Ministério da Saude.
No Brasil, em 2011, o cancer foi responsavel por cerca de 16% das mortes por causas conhecidas
registradas no pais, atrds somente das doengas circulatdrias, responsdveis por cerca de 29% do
total de mortes (DATASUS, 2013).

O cancer de prostata é considerado um cancer da terceira idade. A mortalidade apresenta
um perfil crescente, mas em menor nimero que a incidéncia por ser um cancer de bom
progndstico, quando diagnosticado e tratado oportunamente (INCA, 2011).

O grafico da Figura 2.1, a seguir, apresentado nesse sitio, mostra que o cancer de préstata
€ o cancer responsdvel pelo segundo maior nimero de mortes entre homens no Brasil, e que esses

valores aumentaram no periodo entre 2004 e 2008 com relag@o ao periodo entre 1999 e 2003. Em
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2011, ele foi responsavel por cerca 13.100 mortes no Brasil, que, para o sexo masculino, esta
atrds somente de mortes por neoplasia de traqueia, bronquio e pulmdo com cerca de 13.700

mortes (DATASUS, 2013).

Tabela 2.1 — Tipos de cancer mais incidentes estimados para 2012, exceto pele ndo melanoma, na populagéo
brasileira por sexo (modificado de INCA, 2011). Os niimeros de casos foram arredondados para 10 ou mdltiplos de

10 e as porcentagens sdo relativas ao total de casos estimados excluindo os casos de pele ndo melanoma.

HOMENS MULHERES
Casos Casos Casos Casos
Localizacio Primaria Localizacao Primaria
Novos Novos (%) Novos Novos (%)
Préstata|  60.180 30,8 Mama | 52.680 27,9
Traqueia, Bronquio e Pulmao 17.210 8,8 Colo de Utero| 17.540 9.3
Coélon e Reto 14.180 7,3 Coélone Reto | 15.960 8,4
Estdmago 12.670 6,5 Glandula Tireoide | 10.590 5,6
Cavidade Oral 9.990 5,1 Traqueia, Bronquio e Pulmao 10.110 5,3
Esofago 7.770 4,0 Estdmago 7.420 3,9
Bexiga 6.210 3,2 Ovidrio| 6.190 3,3
Laringe 6.110 3,1 Corpo de Utero| 4.520 2,4
Linfoma nao Hodgkin 5.190 2,7 Linfoma ndo Hodgkin | 4.450 2,4
Sistema Nervoso Central 4.820 2,5 Sistema Nervoso Central 4.450 2.4

O tratamento recomendado para cincer de préstata € indicado de acordo com o
estadiamento da doencga: baixo risco, risco intermedidrio e alto risco, de acordo com fatores como
a chance da doenca estar confinada a glandula prostitica, risco do tumor progredir ou
metastatizar apds o tratamento, entre outros. De acordo com o estadiamento pode ser indicada
cirurgia (prostatectomia), hormonioterapia, braquiterapia de alta ou baixa taxa de dose,
radioterapia externa com diferentes doses ou a combinagdo de alguns desses tratamentos.
Também de acordo com o estadiamento € delimitado o volume-alvo clinico a ser tratado com
radioterapia: somente a prostata, prOstata mais vesiculas seminais, leito prostitico ou pelve
incluindo cadeias linfonodais (Araujo e Ferrigno, 2010).

As técnicas atuais de radioterapia externa, como conformacional 3D e IMRT, que serdao
discutidas nesse trabalho, possibilitaram maiores doses no volume alvo com menor toxicidade

para o paciente. A radioterapia com intensidade modulada permite entregar ainda mais dose,



atingindo de 78 a 80 Gy na prdstata
Ferrigno, 2010).
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Figura 2.1 — Distribui¢do proporcional do total de mortes por cancer no Brasil, segundo localizacdo

primdria do tumor, em homens, para os periodos entre 1999-2003 e 2004-2008 (DATASUS, 2013).

2.2 RADIOTERAPIA CONFORMACIONAL 3D E COM INTENSIDADE MODULADA

Radioterapia conformacional, ou conformada, tridimensional (3D) € o tratamento

radioterdpico baseado em informacgdes anatdmicas 3D, planejamento, cdlculo de dose e técnicas

de entrega de dose também em trés dimensdes, fazendo com que haja uma distribui¢do

conformada, tanto quanto possivel

(Podgorsak, 2005; Khan, 2010).

, ao volume alvo, poupando o tecido sadio ao redor

Com o advento da tomografia computadorizada (TC) e outros métodos de imagem como

ressonancia nuclear magnética, ultrassonografia e tomografia por emissdo de fétons e pdsitrons,
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todos os volumes de interesse podem ser delimitados tridimensionalmente pelo médico radio-
oncologista em cada corte transversal da TC. Esse processo é chamado segmentacdo.

Um conjunto de campos de radiacdo €, entdo, arranjado ao redor do paciente de forma a
atingir o volume alvo evitando, quando possivel, os 6rgdos de risco, podendo esses campos ser ou
ndo coplanares (Figura 2.2a). O sistema computacional permite visualizar as estruturas num
plano perpendicular ao raio central do feixe, o que ¢ chamado de “visdo do ponto de vista do
feixe” (BEV - beam’s-eye-view), como amostrado na Figura 2.2b. A partir disso é possivel
blindar as partes de campo que ndo atingirdo o volume alvo, conformando, assim, a distribuicao
de dose a esse volume e protegendo as estruturas sadias ao redor. Uma margem entre as bordas
externas do volume alvo e as bordas internas das protecdes deve ser dada para que o alvo seja
coberto homogeneamente, devido a penumbra do campo, que serd explicada adiante. As
protecdes ou colimacdes podem ser feitas com blocos de chumbo ou outra liga ou com
colimadores multilaminas (MLC — multileaf collimator) como representados pelos retangulos em

branco na mesma Figura 2.2b.

(a) (b)

Figura 2.2 — Esquema de um tratamento radioterdpico de neoplasia de préstata (volume alvo em vermelho) retirado

do sistema de planejamento XiO/UNICAMP. (a) arranjo de campos ao redor do volume alvo e (b) beam ’s-eye-view

do campo anterior. As laminas brancas em (b) simulam a colimag@o do campo com MLC.

Depois de serem escolhidos o nimero de campos de radiacdo, a direcdo e o peso de cada
um deles, o tamanho e as blindagens desses campos e a utilizacdo ou ndo de modificadores da
intensidade do feixe como filtros compensadores, filtros em cunha, etc., o calculo da distribui¢cdo

de dose é feito computacionalmente em 3D, onde todos os parametros anteriores sao



41

considerados. Essa serd a etapa do planejamento estudada nesse trabalho e os diversos algoritmos

de célculo de dose serdo detalhados adiante.

Posteriormente se dd a avaliacdo do plano. Nessa etapa analisa-se a distribui¢do de dose
no volume alvo e as doses nos 6rgaos de risco, sendo os parametros mencionados anteriormente
alterados até que uma distribuicdo de dose adequada seja atingida e os limites de dose em regides

sadias sejam respeitados.

A Figura 2.3 mostra a comparacgdo da distribuicdo de dose entre os métodos de tratamento
radioterdpico convencional 2D (baseado em imagens planares de raios-x e ndo de TC),
conformacional 3D e por intensidade modulada (IMRT). Com o método conformacional 3D ¢
possivel irradiar o alvo com um maior nimero de campos comparado ao método 2D devido as
caracteristicas descritas anteriormente. Isso € visto na Figura 2.3b (conformacional com 6
campos) em relagdo ao plano convencional 2D (Figura 2.3a com 3 campos). Por essas imagens,
observa-se que as doses de 100% e 70% da dose prescrita (respectivamente as regides verde e
vermelha) sdo mais conformadas ao redor do volume alvo (linha vermelha) no segundo método.
Além disso, com tratamentos conformacionais € possivel obter superficies de isodose com formas
mais concavas diminuindo a dose em 6rgdos de risco ao redor do alvo como a medula dssea
(identificada com um pequeno circulo em amarelo abaixo do volume alvo na Figura 2.3), um dos

principais 6rgdos de risco em tratamentos de cabega e pescoco, como nesse caso.

A Figura 2.3c mostra ainda melhor cobertura e conformacao da dose ao redor do volume
alvo e a menor dose nos tecidos sadios ao redor. Essa imagem refere-se a um terceiro método de
tratamento, a radioterapia com intensidade modulada (IMRT - intensity-modulated radiation

therapy), em que a fluéncia dos feixes ndo € uniforme (Khan, 2010).

Existem alguns métodos para realizar esse tipo de tratamento, como com blocos
compensadores, multiliminas em um ndmero de feixes discretos, em arco, tomoterapia, entre

outros (Gregoire et al., 2010; Khan, 2010).

Atualmente, 0 meio mais comum e que também serd utilizado nesse trabalho € com o
colimador multilAminas, originalmente desenvolvido para a colimagcdo do volume alvo em
tratamentos convencionais. O MLC se conforma em subcampos (beamlets) dentro do campo de
tratamento, em que o tempo de irradiacdo ou o ndmero de unidades monitoras sdo diferentes em

cada um desses subcampos, gerando diferentes intensidades dentro de um mesmo feixe.
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(a) (b) ()

Figura 2.3 — Comparagdo da distribui¢do de dose entre tratamentos radioterapicos (a) convencional 2D com 3

campos, (b) conformacional 3D com 6 campos e (c) IMRT com 7 campos. A linha vermelha grossa é o volume alvo
e o circulo em linha amarela fina abaixo é a medula 6ssea. As regides verde e vermelha sdo as regides com 100% e
70% da dose prescrita, respectivamente (modificado de Cheung, 2006). A distribui¢do de dose se torna mais
conformada ao volume alvo com a evolug@o dos métodos de tratamento, diminuindo a dose recebida em 6rgios de

risco ao redor.

O MLC pode ser usado de duas maneiras distintas dependendo do equipamento. Na
primeira, chamada estatica ou “step-and-shoot”, as multilaminas formam segmentos de campo
estdticos que sdo tratados um de cada vez, sendo que o feixe € desligado para as laminas se
conformarem em um novo subcampo e depois € ligado novamente (Figura 2.4). Na segunda
maneira, chamada dinamica ou "sliding-window”, os pares de laminas opostas se movem através

do campo com velocidades varidveis enquanto o feixe permanece ligado (Khan, 2010).

() (b)

Figura 2.4 — (a) Em verde estao as 1aminas do MLC formando os subcampos de um feixe de tratamento de préstata

com IMRT por step-and-shoot. (b) A escala de cinza se refere a diferenca de intensidade pela modulacdo da fluéncia

nessa modalidade de tratamento (modificado de Krauss et al., 1999).
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O célculo da forma e da fluéncia necessdria em cada subcampo para atingir uma
determinada distribuicdo de dose no alvo e a menor dose nos 6rgdos de risco € obtido através de
algoritmos iterativos chamados de planejamento inverso. Esse nome se da pelo fato do problema
comegar a ser resolvido com a prescricdo da distribui¢do ideal de dose no tumor e restricdes de
dose nos volumes sadios e, com diversas iteracdes, alcancar a melhor forma de obté-los. Os
parametros como doses mdxima e minima no alvo, maxima dose tolerada em cada érgdo de risco,
junto com fatores que descrevem a importancia relativa de cada parametro, podem ser alterados
durante o planejamento inverso, até que os objetivos sejam alcancados; esse processo € chamado
de otimizacao.

A modulacdo da fluéncia obtida no planejamento inverso € uma situacdo ideal. Com um
ndmero finito de subcampos, a distribuicao de dose em um volume € calculada com os mesmos

algoritmos usados em célculos de dose em radioterapia conformacional.

A Figura 2.5 mostra as distribui¢cdes de dose obtidas com radioterapia conformacional 3D

e com IMRT, para neoplasia de prostata com irradiacao de cadeia linfonodal da pelve.

E evidente, por essa figura, a vantagem do dltimo método nesse tipo de volume grande e
irregular. Isso € observado pela melhor conformacdo da dose prescrita de 54 Gy (regido em

vermelho) ao redor do volume alvo (linha azul) poupando mais o tecido sadio ao redor.

2.3 SISTEMAS DE PLANEJAMENTO RADIOTERAPICOS

Antigamente, a distribuicdo de dose de um paciente era baseada em medidas obtidas em
fantomas (simuladores de tecido humano) compostos por dgua, e a composi¢cdo de multiplos
campos era calculada manualmente a partir de cartas de isodose, considerando o volume
homogéneo.

Os sistemas de planejamento radioterdpico computadorizados t€m evoluido desde meados
da década de 1950 (Khan, 2010). Os primeiros desenvolvimentos foram atribuidos a Tsien
(Khan, 2007), em que a distribuicdo de dose de multiplos feixes era somada a partir de cartas de
isodose digitalizadas em cartdes perfurados. A distribuicdo de dose calculada para

aproximadamente 500 pontos demorava, aproximadamente, de 10 a 15 minutos por feixe.
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(a) (b)

Figura 2.5 — Distribui¢do de dose em irradiagdo de prostata com cadeia linfonodal com modalidades de tratamento

(a) conformacional 3D e (b) IMRT. Percebe-se que a regido vermelha referente a dose prescrita de 54 Gy se
conforma melhor ao volume alvo (linha azul fina) com a modalidade de IMRT que com conformacional 3D

(modificado de Fiorino, 2009).

No inicio, os sistemas computadorizados disponiveis comercialmente armazenavam
informagdes dos feixes de radiac@o clinicos; permitiam a entrada do contorno do paciente, a
escolha da dire¢do e o formato dos campos de incidéncia; calculavam a distribuicdo de dose e
mostravam essa distribuicdo na tela. Eram utilizados sistemas dedicados que operavam em um
hardware especializado. Atualmente, os fornecedores de sistemas de planejamento utilizam
sistemas operacionais baseados em Linux ou Windows, o que traz economia € maior tempo
disponivel para desenvolvimento de software (Khan, 2007).

Os progressos dos sistemas de planejamento acompanham a tecnologia computacional.
Computadores mais rdpidos permitiram que algoritmos de cdlculo mais avangados fossem usados
clinicamente e que imagens tomogréficas fossem incorporadas no processo de planejamento
radioterdpico, tornando possivel um arranjo mais preciso dos feixes, além de informacdo de
densidade eletrdnica e o delineamento das estruturas dos diferentes tecidos.

Alguns sistemas de planejamento de tratamento usam algoritmos de célculo de dose
basicamente bidimensionais, nos quais, embora a distribui¢do de dose seja representada em trés
dimensdes, o cdlculo da distribuicdo de dose em uma determinada fatia ndo é afetado por

mudancgas na composicdo dos tecidos nos cortes adjacentes, presumindo-se que as fatias
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adjacentes sejam idénticas ao corte em que a dose estd sendo calculada. Sdo algoritmos mais
simplificados e com maior velocidade para calcular a distribuicdo de dose (Khan, 2007). Ao
considerar a contribuicdo de fatias adjacentes e a diferenca nas densidades dessas fatias, as
mudancas no transporte de elétrons, entre outras consideracdes abordadas mais adiante, torna-se
possivel maior exatidio nos resultados, mas sdo necessdrios algoritmos mais sofisticados,

havendo um compromisso entre exatidao e velocidade no cilculo da dose.

2.4 CONVERSAO DOS VALORES DE TC EM DENSIDADE ELETRONICA

O paciente pode ser representado em um sistema de planejamento de diversas maneiras.
Em célculos manuais de unidade monitora (unidade na qual um acelerador linear é calibrado de
forma a fornecer uma determinada dose em uma determinada condi¢do), o paciente €
representado como um bloco de tecido com a superficie plana e perpendicular ao feixe a uma
distancia fonte-superficie especifica. Outra representacao sao linhas do contorno da superficie do
paciente que sao digitalizadas para os sistemas de planejamento. Em ambos os métodos o
paciente € representado como inteiramente composto de um unico tecido (dgua) e, no segundo
método, € possivel fazer correcdes para a incidéncia obliqua dos feixes de radiacao na superficie.

A tomografia computadorizada traz o contorno do paciente e suas heterogeneidades
internas através das diferentes densidades eletronicas (DE) dadas pelo nimero de TC (ou HU -
unidade de Hounsfield). A correspondéncia entre DE e numero de TC deve ser estabelecida para
cada tomografo através de uma calibracdo prévia. Para isso, usam-se simuladores com uma série
de materiais de diferentes densidades eletronicas (inserts) representando os diversos tecidos
humanos. Esses simuladores sdo escaneados com protocolos geralmente utilizados em exames de
tomografia para planejamento radioterdpico (kVp, mAs, filtracdo, espessura de corte, entre
outros). Os nimeros de TC sdo determinados em uma regido de interesse (ROI) em cada um dos
inserts. Conhecendo as densidades eletronicas relativas a da dgua, é possivel criar uma curva de
calibracao desses valores pelos nimeros de Hounsfield correspondentes. Essa curva de calibracao
¢ inserida em cada sistema de planejamento que fard uso de imagem do mesmo tomdgrafo
(Constantinou et al., 1992; Thomas, 1999; Guan et al., 2002; Saw et al., 2005; Mayles et al.,
2007).
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Normalmente, essa curva € linear entre os valores correspondentes a ar (HU = -1000) e
dgua (HU = 0) e independente do tomdgrafo e dos parametros de aquisicao da imagem. Isso ndo
ocorre para valores de Hounsfield maiores. Para os materiais de nimero atdomico elevado
(normalmente o0ssos), pode ocorrer efeito fotoelétrico durante a tomografia computadorizada,
dependendo da qualidade do feixe. Assim, para valores acima de cerca de 100 HU, ha outra
equacdo de curva fortemente dependente do tomdégrafo (Mayles et al., 2007), o que mostra a
importancia de uma tabela de conversdo correta para o estudo de planejamentos para tratamento

de neoplasias como a de prostata (ver Figura 2.6).

—+UltraZ 130 kV
-+ PQ5000 110kV

2000 -
—— Schneider
—=— 4 Point * /
1500 LB 7
;’:/f //
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15 2.0
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Figura 2.6 — Exemplos de curvas de calibragdo HU — DE obtidas para dois tomégrafos diferentes, de 130 kV
(diamante) e 110 kV (circulo), por um célculo estequiométrico descrito por Schneider et al. (1996) (tridngulo) e por

um método simplificado de 4 pontos baseado em 7 curvas experimentais (cruz) (modificado de Mayles et al., 2007).

O parametro que tem maior influéncia nos valores de HU € a tensdo do tubo que
determina a qualidade do feixe e, assim, o coeficiente de atenuagcdo e o valor de HU. Em
interfaces tecido-osso de alta densidade (cranio, fémur, etc.), o escanemento em diferentes
tensoes € o uso de curvas HU-DE diferentes pode oferecer variagdes significativas na rotina

clinica quando usadas corre¢cdes de heterogeneidade (Guan et al., 2002).
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A literatura traz informacdo de que variacdes no nimero de TC ndo resultam em erros
significativos no célculo de dose (Guan et al., 2002; Khan, 2007). Variacdes de 20 HU em
tecidos moles e 250 HU para osso em imagens de TC resultam em variacdes menores que 1% no
valor de unidades monitoras (UM) calculadas para tratamentos no cérebro e uma variacio menor
que 2% para casos de pulmao e pelve. No entanto, € necessdria uma curva calibracdo adequada e
uma andlise da influéncia dos desvios nos nimeros de TC para uma avaliagdo adequada das

incertezas na determinacio das doses em planejamentos radioterdpicos (AAPM Report 85, 2004).

2.5 PRINCIPIOS FISICOS PARA O CALCULO DE DOSE EM FEIXE DE FOTONS

Para entender os algoritmos de planejamento de tratamentos radioterdpicos e como cada
um executa as correcdes de heterogeneidade, € necessdrio fazer uma breve introdugdo dos
processos fisicos envolvidos desde a producido de fétons de megavoltagem e a interagdo dessa
radiacdo com o meio até a deposi¢ao total da energia, bem como a producdo de uma distribuicao

de dose em meio heterogéneo.

2.5.1 Producao de Fotons de Alta Energia

Atualmente, o principal equipamento para tratamentos radioterdpicos por feixe externo € o
acelerador linear, em que um esquema simplificado € apresentado na Figura 2.7. Nele, elétrons
sdo acelerados a altas energias e, ao atingir um alvo de tungsténio, ocorre produ¢do de raios-x de
freamento (Bremsstrahlung). O espectro do feixe de fotons produzido em um acelerador linear
tem um pico tipicamente de 1 a 2 MeV e a energia média do feixe é cerca de um terco da energia
nominal de aceleracdo, que é dada pela tensdo maxima de aceleracdo dos elétrons da ordem de
MYV (por isso a utilizacdo do termo “radiacao de megavoltagem” na rotina clinica) (Khan, 2007).

O ponto focal onde os elétrons interagem com o alvo e a partir do qual os fétons
primérios sdo produzidos possui um tamanho finito de poucos milimetros, resultando em uma
pequena quantidade de radia¢do fora da borda do campo, chamada de penumbra, cuja extensao

também depende da distancia dos colimadores e do paciente até a fonte.
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Figura 2.7 — Visao geral de um acelerador linear (modificado de Podgorsak, 2005).

Em feixes de megavoltagem, a maioria dos raios-x produzidos por freamento sdao
direcionados para frente. Por exemplo, em aceleradores de 10 MV, a fluéncia de energia € cerca
de duas vezes maior ao longo do eixo central que a um angulo de 10° desse eixo (Khan, 2007).
Assim, para produzir um perfil de dose mais uniforme, usa-se um filtro aplainador. Por possuir
maior espessura em dire¢cdo ao eixo central, esse filtro atenua com maior intensidade os f6tons de
menor energia no centro do feixe, alterando o espectro de energia e produzindo um feixe mais

penetrante no centro que perto das bordas de campo e que € chamado de endurecimento do feixe.

2.5.2 Interacado de Fotons com a Matéria

As interacOes de fotons com a matéria sdo probabilisticas e caracterizadas por um

coeficiente de atenuacgdo linear (), que € a probabilidade de um f6ton interagir com atomos do
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meio por unidade de distancia percorrida. Essa probabilidade depende da energia do féton
incidente (E), da densidade (p) e do nimero atomico (Z) do material do meio irradiado.
A seguir serdo descritas, de maneira simplificada, as trés principais formas competitivas
de interacao dos fétons com a matéria: Efeito Fotoelétrico, Efeito Compton e Producao de Pares.
No Efeito Fotoelétrico um féton incidente interage com um atomo do meio, € absorvido e
um elétron atdmico € ejetado com energia cinética igual a energia do féton incidente menos a

energia de ligacdo desse elétron (ver Figura 2.8).

Fotoelétron

Faton incidente

Atomo

(a) (b)
Figura 2.8 — Esquema do Efeito Fotoelétrico. (a) dtomo antes da interagdo da radiacdo com o meio. (b) f6ton incide

no adtomo e retira um elétron mais interno (fotoelétron), transferindo sua energia em energia cinética do elétron.

A lacuna criada nessa camada é preenchido por um elétron mais externo e o excesso de
energia € liberado em forma de um raio-x caracteristico ou um elétron Auger. A probabilidade de

ocorréncia do efeito fotoelétrico € muito dependente do nimero atdmico do meio e da energia do

feixe (noc Z YIE ). Na dgua, o efeito fotoelétrico é predominante para energias entre 10 e 25 keV
(tipicas de equipamentos de raios-x que operam com tensdo de pico de 30 a 75 kVp) (Khan,
2010).

O Efeito Compton consiste na interagdo de um féton com um elétron atdmico cuja energia
de ligacdo é muito menor que a do féton incidente, por isso chamado de elétron “livre”. Nessa
interacdo o elétron € ejetado com parte da energia do féton em um angulo ¢ e um féton, com

energia menor que o féton incidente, é espalhado em um angulo 6 (Figura 2.9).
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Fdaton espalhado

Faton incidente

Elétron ejetado

Figura 2.9 — Esquema do Efeito Compton. Interacdo de um f6ton com um elétron menos ligado ou elétron “livre”

(por isso a auséncia do &tomo nessa representacio) resultando na ejecdo desse elétron e em um féton espalhado.

A probabilidade de interacdo de fétons por efeito Compton, o p, € quase independente do
numero atdmico e dependente da densidade eletronica do meio (ndmero de elétrons por cm’). E o

modo predominante de interacio na dgua para feixe de energia de megavoltagem (Khan, 2010).

Entre 0,05 MeV e 10 MeV em tecido humano (nimero atdmico Z = 7,5), o efeito Compton €

responsavel por cerca de 80% das interacOes. Para materiais de alto Z como ossos (Z = 13), a
faixa de energia em que o efeito Compton € predominante é reduzida para 0,08 a 7 MeV (AAPM
Report 85, 2004).

Na Producdo de Par, um féton interage com o campo coulombiano do nicleo atdmico, é
absorvido e toda sua energia € convertida em massa de repouso e energia cinética de um par

elétron-positron (Figura 2.10).

Elétron

Elétron

Faton incidente

Positron

Atomo

(a) (b)
Figura 2.10 — Esquema de Producdo de Par. (a) 4&tomo antes da intera¢do da radiacdo com o meio. (b) féton

incidente interage no campo elétrico do niicleo e d4 origem a um par elétron-pdsitron.
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Para esse processo ocorrer, a energia do foéton precisa ser maior que 1,02 MeV, pois a
energia de repouso do elétron € igual a 0,51 MeV. O restante da energia do féton € dividido em
energia cinética das particulas (elétron e pdsitron). A probabilidade de ocorrer produgdo de pares
cresce rapidamente com o aumento da energia a partir 1,02 MeV e varia aproximadamente com
7’ (Mayles et al., 2007). Para feixes de raios-x com energia entre 10 e 25 MV, a dose no osso é
acentuada comparada com dgua devido a alta incidéncia de eventos de producdo de par (AAPM
Report 85, 2004).

O pésitron criado na producdo de par, ao perder sua energia, combina-se com um elétron
livre do meio e dd origem a dois fétons emitidos em direcdes opostas com, tipicamente, 0,51
MeV cada (quando o pésitron em repouso) (Podgorsak, 2005; Khan, 2010). Esse processo €
chamado de aniquilacdo de pares.

Como ja foi dito, as interagdes por efeito fotoelétrico ocorrem em materiais com alto Z,
como o cabegote do acelerador, e a producdo de pares contribui com uma pequena porcentagem
para a atenuacdo de fétons nas maiores energias de feixes usados. Mas esses processos ainda sao

muito menos importantes que o efeito Compton em feixes de fotons de teleterapia.

2.5.3 Componentes de Dose Primaria e Espalhada

Dose absorvida € a energia transferida pelo feixe e absorvida por unidade de massa do
meio irradiado. A dose total em um volume irradiado pode ser decomposta em duas
componentes, primdria e espalhada.

Os fétons incidentes sobre a superficie do paciente (ou fantoma) sdo responsdveis pela
componente de dose primaria. Em outras palavras, é a dose depositada por particulas carregadas
colocadas em movimento por fétons primdrios somente, ou seja, fétons que interagiram somente
uma vez com o meio irradiado (Khan, 2010).

Alguns desses fotons vieram diretamente do ponto focal do acelerador linear e outros
foram produzidos como resultado de interacdes desses fétons no ar entre o equipamento € o
paciente e em elementos do cabecote do equipamento (filtro aplainador, colimadores primadrios,
blocos, filtro em cunha, etc.). Apesar dos ultimos serem fétons espalhados, fazem parte da

componente de dose primdria (Report 85, 2004).
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Em uma profundidade, a dose primdria é determinada pela configuracdo do colimador, e
nio pelo tamanho de campo na profundidade. Com maior abertura dos colimadores, mais
radiacdo primdria deixa o cabecgote do aparelho. Isso contribui, também, para uma fluéncia de
fétons fora do limite geométrico do campo, chamada de penumbra (Khan, 2007).

Quando um feixe de fétons de megavoltagem atravessa o corpo, parte da energia
carregada pelo feixe pode ser transferida ao meio. A deposi¢do da energia de fétons no meio
irradiado ocorre em dois passos. No primeiro passo, os fétons interagem com dtomos do meio e
transferem energia cinética para elétrons e, no segundo passo, esses elétrons causam ionizagdes e
excitacoes de dtomos ao longo de seu percurso no meio até que toda a sua energia seja entregue,
resultando na deposicdo de dose. Alguns desses elétrons podem interagir com um ntcleo e
produzir Bremsstrahlung, carregando energia para fora do local de interagao.

A componente de dose espalhada é, entdo, a parte da dose que é depositada por fotons que
jé4 interagiram ao menos uma vez no paciente, sdo os foétons espalhados em interacdes Compton,
fotons de aniquilacdo e Bremsstrahlung, que podem sofrer interagdes da mesma maneira que o
foton original primario (Johns e Cunningham, 1983). A componente de dose espalhada depende
da energia dos fotons primdrios € do volume irradiado (AAPM Report 85, 2004).

A dose referente aos fétons primdrios que viajaram diretamente do ponto focal do
acelerador sem espalhar no cabecgote representa, aproximadamente, 70% da dose total absorvida
no meio. A dose espalhada no fantoma € a segunda maior contribui¢cdo com até 30% da dose
total. A fracdo da dose por fétons gerados de espalhamento no cabegote é de menor importancia,
mas pode chegar até 10% da dose total. A deposi¢do de energia por contaminacio de particulas
carregadas também geradas no cabecote do aparelho tem uma grande influéncia pequenas
profundidades, geralmente até 4 cm (regido de build-up, descrita a seguir) (Mayles et al., 2007).

A grande dificuldade em planejamentos de tratamentos radioterdpicos € quantificar as
magnitudes e as distribuicdes espaciais de cada uma das contribui¢des citadas acima (Khan,
2007). Um esquema de como se dao as componentes de dose primdria (por fétons primarios do
alvo de tungsténio e gerados por espalhamento no cabegote) e dose espalhada (por fétons gerados

em espalhamento no paciente), proposto por Ahnesjo e Aspradakis (1999), € visto na Figura 2.11.



53

Fétons irradiados do alvo

Interagdes no cabegote
Cabegote J/ g
V4

Particulas carregadas

Ar contaminantes
L
e Paciente Energia Dose por Deposi¢do de energia | Energia de fétons
de fétons particulas de | por particulas espalhados no cabegote

/ do alvo ™A contaminagio| contaminantes / \

Energia de pamc.ulas Energia de féton Energia cinética de particulas  Energla de féton espalhado de

carregadas'd;a feixe do alvo espa;wdo carregadas de espalhamento  espalhamento no cabegote
Dose por Deposicio Energia cinética de particulas Energia cinética de particulas
fétons carregadas de espalhamento Energia de f6tons de carregadas de espalhamento

do alvo de energia

aniquilagio e
bremsstrahlung

Energla de fétons de Deposi¢io de energia Energia depositada por
aniquilagdo e bremsstrahlung | por espalhamento { espalhamento no cabegote
*' Energia cinética de Ocposmilo de energia
, hamento
; articulas carregadas Por.asRd
Energia cinética de DeposicBo de;ne'n-'a ze pnrriarl E \
particulas carregadas | PO anquiiacace q Energia depositada
de aniquilagio e M- bremsstrahlung por bremsstrahlun
& aniquilagio
bremsstrahlung Dose por espalhamento
no paciente Dose por espalhamento

no cabegote

Figura 2.11 — Esquema de deposi¢@o de energia para feixe de fétons (adaptado de Ahnes;jo e Aspradakis, 1999).

2.5.4 Interacao e Transporte de Particulas Carregadas

As particulas carregadas criadas a partir de interacoes de fétons atravessam o meio com
um espectro de energias e direcdes iniciais e vao desacelerando e depositando energia ao longo
de seu caminho por dois tipos de colisdes.

O primeiro deles € colisdo com elétrons atdmicos resultando em ionizacdo e excitacdo dos
atomos do meio. A ionizagdo consiste na remogao de elétrons do dtomo. Nesse processo, 0O
elétron ejetado pode receber energia suficiente para produzir uma faixa de ionizagdo propria e é
chamado de elétron secunddrio ou raio 9. Ja a excitacdo ocorre quando a energia transferida para
os elétrons orbitais ndo € suficiente para superar sua energia de ligacdo e ele € deslocado da sua

posicao estavel.
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Quando as particulas carregadas colidem com o ntcleo atdmico, ocorrem perdas
radioativas ou Bremsstrahlung, em que os fétons emitidos vao carregar energia para fora do local
de interacao.

Os elétrons também sofrem multiplos espalhamentos eldsticos sem perda de energia
significante, mas com variagdes na sua direcdo, principalmente quando estdo perto do repouso e
em materiais de alto niimero atdomico.

A taxa de energia cinética perdida por unidade de caminho percorrido (dE/dx), para os
elétrons, € conhecida como stopping power (S), ou poder de freamento. A quantidade S/p (sendo
p referente a densidade do meio) é chamada stopping power massico e € geralmente expressa em
MeV cm?/g (Khan, 2010).

Ja que as particulas carregadas produzidas por feixes de fétons sdo de menor energia que
os fétons e tém relativamente menor alcance, um tratamento mais simples quanto aos elétrons é
geralmente aceitdvel em feixes de fétons. Em modelos de célculo de dose mais simples, assume-
se que os elétrons ejetados sdo absorvidos no proprio ponto de interacao do féton.

Essa abordagem pode ser coerente para feixes de baixa energia, no entanto, em feixes da
ordem de MV, o alcance de particulas carregadas pode ser de vérios centimetros dependendo do
meio, € o espalhamento da energia de particulas carregadas lancadas por fétons precisa ser
modelado (AAPM Report 85, 2004). Além disso, apesar de serem colocadas em movimento
principalmente para frente, como jia mencionado, elas sdo espalhadas consideravelmente

conforme vao atingindo o repouso (Khan, 2007).

2.5.5 Equilibrio de Particulas Carregadas

Equilibrio de particulas carregadas (EPC) ocorre quando o mesmo nimero de particulas
carregadas (e energia) entra e deixa uma regido de interesse dosimétrico (com dimensdes
relacionadas ao alcance dos elétrons).

Conforme um feixe de fétons atinge a superficie do paciente ou fantoma, vao interagindo
e transferindo energia para o meio. A energia total liberada por um feixe de fétons por unidade de
massa do meio chama-se TERMA e é dada pelo produto do coeficiente de atenuacdo massico

total (W/p) e a fluéncia de energia (y) em um ponto. A quantidade dessa energia que ¢ transferida
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em forma de energia cinética inicial de particulas carregadas por unidade de massa é chamada de
KERMA e ¢ dividida entre KERMA de colisdao (energia cinética dos elétrons que é depositada
por ionizacdo do meio) e KERMA radiativo (energia perdida por producdo de fétons de
Bremsstrahlung ou aniquilagao).

As particulas carregadas que recebem energia dos fétons vao percorrer um determinado
caminho até a dissipacdo completa de sua energia cinética. A dose por ionizagdes e excitagdes
causadas por essas particulas serd depositada mais a frente que o local de interagao dos fétons.
Portanto, no caso de um curso de tratamento em radioterapia, a dose de um feixe de fétons cresce
a partir da superficie da pele devido ao aumento do nimero de particulas carregadas colocadas

em movimento, resultando em uma baixa dose na pele (Figura 2.12).

L 4

Energia por unidade de massa

Regifode ! ETPC

Regiiode . EPC
build-up

build-up

Energia por unidade de massa

Profundidade no meio A Profundidade no meio

(a) (b)
Figura 2.12 — Curva de KERMA de colisdo (K,,) e dose em situacdo de (a) equilibrio de particulas carregadas
(EPC) e (b) equilibrio transiente de particulas carregadas (ETPC) (modificado de Podgorsak, 2005).

A dose aumenta até um valor maximo em uma profundidade, d,, relacionada ao alcance
maximo dos elétrons. Essa regido é chamada regido de build-up. Em um ponto no paciente com
uma profundidade maior que d,,,, particulas carregadas que entram em repouso sdo substituidas
por particulas carregadas colocadas em movimento. Assim, alcanca-se o equilibrio de particulas
carregadas e a dose € igual ao KERMA de colisao.

O principal critério para o EPC ser atingido € que a fluéncia de energia de fétons seja
uniforme na vizinhanca do local onde as particulas carregadas sdo liberadas. Devido a atenuacao
que o feixe de fotons sofre a medida que penetra no meio, o equilibrio transiente de particulas

carregadas (ETPC) € mais facil de ser alcancado (Figura 2.12). Ele € atingido, ao longo do raio
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central (equilibrio longitudinal), em um absorvedor uniforme, em profundidades maiores que o
alcance maximo dos elétrons desde que o tamanho do campo de radiacdo também exceda seu

alcance lateral maximo (isto €, equilibrio lateral) (AAPM Report 85, 2004; Khan, 2007).

EPC ¢, entdo, um fend6meno tridimensional. As penumbras de campo em aceleradores
lineares também ocorrem devido a perda de equilibrio eletronico quando elétrons que deixam o
campo ndo sao repostos por elétrons que entram no campo de tratamento. O EPC €, entdo,
estabelecido apenas em pontos mais distantes do limite do campo do que o alcance lateral de
elétrons. O equilibrio lateral de particulas carregadas é especialmente importante em tratamentos

radioterdpicos por intensidade modulada, onde os subcampos de tratamento sdo pequenos.

Se EPC ou ETPC ¢ estabelecido, entdo existe uma relacao linear entre TERMA e dose e o
calculo da dose torna-se bastante simplificado, jd4 que ndo requer um tratamento detalhado das
trajetérias dos elétrons. Muitos dos métodos mais simples de correcdo de heterogeneidade

assumem EPC e ndo consideram a complexidade no transporte de particulas carregadas.

Por outro lado, a fluéncia constante de f6tons, ou o EPC, pode ndo ocorrer no eixo central
de campos pequenos e em interfaces de tecidos, sendo a simplificacdo no transporte de elétrons
invdlida e TERMA e dose devem ser mais claramente distinguidos. Para profundidades menores
que a profundidade de dose méxima (regido de build-up), onde o desequilibrio é evidente, o
transporte de particulas carregadas deve ser explicitamente levado em consideracio (AAPM
Report 85, 2004). No pulmaio, por exemplo, o alcance dos elétrons chega a ser de 3 a 5 vezes
maior que na 4gua, gerando uma regido de build-up no tecido adjacente e um aumento na
penumbra do campo. O osso, por ter uma composicdo atdmica significativamente diferente da
composi¢do da &dgua, pode alterar o comportamento das particulas carregadas e gerar

perturbacdes na dose de uma pequena porcentagem (Khan, 2007).

2.5.6 Distribuicao de Dose em Meio Heterogéneo

E importante destacar alguns pontos, em um meio heterogéneo, onde as doses sdo
alteradas quando comparados com um meio homogéneo. A Figura 2.13 representa um meio com
uma estrutura de densidade p, diferente do meio em que se encontra, com densidade p; igual a

densidade da 4gua.
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Figura 2.13 — Diagrama representando irradiacdo de um volume com heterogeneidade de densidade p, em meio com

densidade p, (adaptado de Johns e Cunningham, 1983).

O ponto A presente na Figura 2.13 recebe uma fluéncia de fotons primarios que ndo é
alterada pela inomogeneidade. Mas o nimero de fétons secundérios retroespalhados que atingem
esse ponto serd reduzido, caso a densidade da estrutura seja menor que a densidade da dgua, ou
aumentado, caso a densidade seja maior que a da dgua.

Se a estrutura possuir uma densidade menor que a do meio, o ponto B, que estd dentro da
heterogeneidade, terd um aumento de dose devido a menor atenuacdo do feixe primdrio, mas, por
outro lado, haverd uma diminuicdo de espalhamento do material de baixa densidade da
vizinhanga, o que diminuird a dose. O contrério acontece se a densidade da estrutura € maior que
a da 4gua. Dependendo da extensdo da heterogeneidade, tanto lateral quanto em profundidade, a
alteracdo no espalhamento pode compensar a alteracdo na atenuagdo do feixe primario e a dose
no ponto B pode ndo ser alterada, ou ser ligeiramente diferente da dose no mesmo ponto, se
considerar-se 0 meio homogéneo.

O ponto C estd na interface da regido de densidade diferente com a de densidade igual a

da dgua. Nesse ponto pode haver perda de equilibrio eletronico levando, por exemplo, a reducao
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na dose igual ao efeito de build-up visto na pele, se essa estrutura for de densidade menor que a
da 4gua.

No ponto D, também havera alteracdo na quantidade de fétons primdrios na mesma
propor¢ao que no ponto C, mas a quantidade de radiacdo espalhada sera diferente. Ja no ponto E,
ndo haverd alterac@o na radiacdo primdria, mas haverd uma pequena alteracdo na quantidade de
espalhamento devido a heterogeneidade vizinha.

Em meios heterogéneos, além da fluéncia de fétons primdrios e espalhados, o
comportamento dos elétrons criados da interagao desses fétons também deve ser considerado, ja
que muitas vezes eles sdo liberados em um meio e absorvidos em outro.

O grafico da Figura 2.14 mostra a dose em profundidade no eixo central de um feixe de
fotons de qualidade 6 MV e tamanho de campo 10 x 10 cm?, perpendicular a um meio

heterogéneo com uma faixa de pulmao de 8 cm em édgua.
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Figura 2.14 — Comparacéo da curva de dose em profundidade no eixo central em meio com heterogeneidade de
pulmao obtida por Monte Carlo (linha continua sem pontos de medicao) e a curva de dose em profundidade obtida
em um meio homogéneo (quadrados) para feixe de 6 MV e tamanho de campo 10 x 10 cm?. (1) regido de build-up,

(2) regido de build-down, (3) regido de restabelecimento do equilibrio eletronico e (4) regido de rebuild-up

(modificado de Mayles et al., 2007).
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Na entrada de campo, observa-se o aumento na dose com a profundidade, o efeito build-
up descrito anteriormente (regido 1 na Figura 2.14).

Os elétrons que sdo gerados pela interacdo dos fétons na dgua, ao atingir o pulmao, vao
percorrer uma distdncia maior que percorreriam na 4gua e depositardo energia em maior
profundidade, o que reduzird a dose na interface. Essa regido estd representada pelo nimero 2 na
Figura 2.14 e é chamada de regido de build-down, onde ocorre o inverso do efeito build-up.

Observa-se também uma pequena diminuicdo na dose ao considerar heterogeneidade em
relacdo ao meio homogéneo na dgua logo antes da primeira interface com o pulmdo (antes da
regido 2 da Figura 2.14). Isso se deve pela menor quantidade de radiacido espalhada produzida
pela heterogeneidade de pulmdo que atinge a dgua (falta de f6tons retroespalhados). Isso € mais
pronunciado para tamanho de campo maior pela maior quantidade de tecido irradiado.

Como a profundidade de dose maxima para o feixe de 6 MV € em torno de 1,5 cm, o
equilibrio eletronico € restabelecido dentro da heterogeneidade (regido 3 da Figura 2.14). Para
feixes de energias maiores, o restabelecimento do equilibrio eletrdnico no eixo central do campo
pode ndo ocorrer quando o alcance dos elétrons € maior que a largura do campo, como, por
exemplo, para feixe de 18 MV, cuja profundidade de dose médxima € em torno de 3,2 cm (Mayles
et al., 2007). Ou seja, os elétrons criados no eixo central ndo serdo substituidos por elétrons
gerados em qualquer ponto no campo de radiacdo e a dose nessa regido serd menor comparada
com a dose em meio homogéneo.

E importante destacar que, depois de restabelecido o equilibrio eletrdnico, a dose é maior
do que seria considerado-se um meio homogéneo para uma mesma profundidade, e € resultado da
menor atenuacdo do feixe primdrio quando se atravessa uma regido de densidade eletronica
substancialmente menor que a da 4gua, como € o caso do pulmao.

Outro fator a ser observado € a nova regido de build-up, ou rebuild-up (regido 4 da Figura
2.14), que ocorre na dgua depois da espessura de pulmdo. Isso se d4 pela perda do equilibrio
eletronico depois que o feixe percorre a extensdao de pulmao, de modo similar ao que ocorre
quando atinge a pele na entrada de campo, e € mais pronunciado quanto menor o tamanho de
campo.

Agora serd analisada a porcentagem de dose em profundidade para um meio com
heterogeneidade de osso (Figura 2.15). Na regido 1 dessa figura ocorre o efeito build-up, como

descrito acima na figura anterior.
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Figura 2.15 — Comparacgao da curva de dose em profundidade no eixo central obtida por Monte Carlo (a) para meio
homogéneo e (b) para meio com heterogeneidade de osso, para feixe de 6 MV e tamanho de campo de 10 x 10 cm?.
(1) regido de build-up, (2) regido de retroespalhamento, (3) regido de build-down e (4) regido de rebuild-up (copiado

com autorizagdo de Salata et al., 2009).

Quando o feixe atinge a primeira interface dgua-osso hd um aumento no numero de
elétrons retroespalhados, resultando em um aumento na dose na interface, mostrado pelo pico da
regido 2 da Figura 2.15. Quanto maior o numero atomico da heterogeneidade, maior o
retroespalhamento e, quanto maior a energia do feixe, maior o alcance desses elétrons e maior a
extensdo de tecido com aumento de dose.

A diminui¢do na dose na regido 3, build-down, é causada pela perda de equilibrio
eletronico na segunda interface, ja que o nimero de elétrons gerados no osso que deposita dose
na dgua € maior que o numero de elétrons gerados na 4gua que depositam dose no 0sso.

O numero de elétrons gerados no osso que atingem a agua vai decrescendo com a
profundidade enquanto o nimero de elétrons gerados na dgua vai crescendo. Mas esses efeitos
ndo se compensam, ja que os elétrons gerados no osso sofrem espalhamentos em angulos maiores
no material de elevado nimero atdmico, gerando um aumento na dose na agua apds a interface

com o 0ss0, conforme visto na regido 4 da Figura 2.15b (Carrasco et al., 2007).
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2.6 ALGORITMOS PARA CALCULO DE DOSE

Apesar de existirem muitas classificacdes para os algoritmos de cdlculo de dose em
tratamentos radioterdpicos, € de nao haver uma separacdo bem definida entre eles, em termos
gerais podem ser divididos em 3 grupos denominados: métodos baseados em correcdes, métodos
baseados em “modelos” (ndo estatisticos) ¢ métodos baseados em técnicas de Monte Carlo
(Khan, 2007). Algoritmos baseados em corre¢des usam pardmetros medidos em fantoma de dgua
e corrigem esses dados para aplicd-los a situagdo especifica de cada paciente. Algoritmos
baseados em modelos calculam a dose pelo modelamento do feixe e de suas interagdes no
paciente. Os métodos baseados em modelos também necessitam de algumas medidas para definir
parametros do modelamento e para verifica-lo. Os algoritmos baseados em Monte Carlo
simulam, estatisticamente, o caminho de fétons e elétrons a partir de se¢des de choque de
espalhamento e absor¢do conhecidos.

Os algoritmos baseados em modelos e Monte Carlo tém se tornado os mais desejdveis
clinicamente pela habilidade em simular o transporte de radiacdo em trés dimensdes e por serem
mais exatos na distribuicdo de dose principalmente na auséncia de equilibrio de particulas
carregadas. A maior limitacdo desses algoritmos estd na baixa velocidade de cdlculo, o que vem

melhorando com o desenvolvimento de computadores cada vez mais avangados.

2.6.1 Algoritmos Baseados em Correcoes

Os algoritmos baseados em correcdes sdo fundamentados principalmente em dados
medidos em fantoma de d4gua como, por exemplo, porcentagem de dose em profundidade e perfis
de feixe. Esses dados sdo armazenados na forma de tabelas e as vdrias correcdes, na forma de
fatores ou funcdes analiticas, sdo aplicadas para calcular as distribuicdes de dose em um paciente.
As correcdes consistem tipicamente de corre¢des de irregularidades de contorno, espalhamento
(em fungdo do volume, tamanho do campo, distancia radial), distdncia da fonte ao ponto de
célculo (lei do inverso do quadrado da distancia), atenuagio para modificadores da intensidade do
feixe (filtros em cunha, compensadores, blocos) e heterogeneidades dos tecidos (Khan, 2007). As

componentes de dose primdria e espalhada s@o consideradas na dose total, mas ndo ha distin¢dao
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em seus célculos, ou seja, a radiacdo espalhada é considerada implicitamente no célculo de dose
total para esse método (Mayles et al., 2007).

Nesses algoritmos, uma distribuicio de dose relativa é primeiramente calculada
assumindo-se que o paciente é composto homogeneamente de dgua. Entdo, um fator de correcio
de inomogeneidade (FC) € aplicado e a distribui¢do sem correcdo € ajustada para variacdes de

densidade dos tecidos. Esse fator de correcao é definido como:

dose meio heterogeneo

FC =
dose no mesmo ponto em meio homogéneo

(2.1)

Os métodos de correcio de heterogeneidade dos algoritmos baseados em correcdo alteram
a fluéncia de fétons primérios, ou seja, o calculo do TERMA, devido a alteracio de densidade ao
longo do feixe primdrio de radiacdo desde a fonte até o ponto de célculo dentro do paciente,
havendo somente um ajuste implicito da contribuicdo da radiacdo espalhada (AAPM Report 85,
2004).

Assim, a precisdo dos algoritmos baseados em corre¢des € limitada para corre¢des de
heterogeneidade. Ao calcular a dose longe de heterogeneidades, esses métodos de correcdao
fornecem resultados com erros menores que 5%, mas, para pontos dentro ou na vizinhanga de
heterogeneidades, podem ocorrer erros maiores que 5% (AAPM Report 85, 2004), especialmente
em situagcdes onde o equilibrio eletronico ndo estd completamente estabelecido, como no ponto C
da Figura 2.13.

A seguir sao mostrados os principais métodos de correcdo de inomogeneidades presentes

em algoritmos baseados em corregdo.

2.6.1.1 Método da Razao de TAR

TAR ¢€ a sigla para razdo tecido-ar (fissue-air ratio) que € definida como a razao da dose
em um ponto em um fantoma pela dose no mesmo ponto no ar (expressao 2.2 e Figura 2.16) que,
ao contrario da porcentagem de dose profunda (PDP — expressio 2.3 e Figura 2.17), €

independente da distancia fonte-superficie na dire¢do desse ponto (Khan, 2010).
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TARd,A,) = g—d 2.2)

ar

onde d € a profundidade do ponto de interesse, A; € o tamanho de campo nessa profundidade, D,

¢ a dose nesse ponto no fantoma e D,, € a dose no mesmo ponto no ar livre.

fantoma Massa de equilibrio

(a) (b)
Figura 2.16 — Esquema de irradiac@o para obter os valores de TAR. (a) dose na profundidade d, D,, em fantoma de

dgua e (b) dose no ar, D,,, com volume suficiente para obter equilibrio eletronico (massa de equilibrio).

D
PDP(d,A, DFS) = D—d x 100 (2.3)

d()

onde d € a profundidade do ponto de interesse, A € o tamanho de campo na superficie, DFS € a
distancia fonte-superficie, D, é a dose na profundidade d e Dy é a dose na profundidade de

referéncia dy ao longo do eixo central.
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b dﬂlﬁ
Ddﬂ

o ( Dd

Figura 2.17 — Esquema de irradiacdo em fantoma de dgua para obter os valores de PDP: dose na profundidade d, D,

e dose na profundidade de referéncia d,, D, para mesma distancia fonte-superficie.

O método da razao dos TARs € o método mais comumente encontrado nos sistemas de

planejamento mais antigos. O fator de correcao € dado por:

_ TAR(d',A,)

_ (2.4)
TAR(d,A,)

em que A, € o tamanho de campo na profundidade do ponto de calculo e d € a profundidade fisica
desse ponto. A profundidade d’ é o comprimento do caminho equivalente, ou profundidade
efetiva, que é a espessura de tecido equivalente a dgua que atenuaria a radiacdo pela mesma
quantidade ao longo de uma linha reta desde a superficie até o ponto. Se a radiacdo atravessa n
diferentes tecidos, cada um de espessura #; e densidade p;, até o ponto de cdalculo, entdo, o

comprimento do caminho equivalente ou profundidade radiolégica efetiva € (Mayles et al.,

2007):
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dl:ztipi 2.5)
i=1

Para o caso da Figura 2.18, a profundidade fisica do ponto P é d =d, +d, +d; e a

profundidade efetiva do ponto P é d'=d,p, +d,p, +d,p, .

h
v

Figura 2.18 — Diagrama representando irradiagdo de um meio heterogéneo em geometria de camadas. P € o ponto de

interesse de calculo.

Essa correcdo ndo considera as dimensdes laterais da heterogeneidade nem a posi¢do do
ponto de interesse em relacdo a heterogeneidade, ndo havendo uma contribuicdo explicita da
componente de espalhamento lateral no calculo de dose. Esse método € mais exato ao corrigir a
fluéncia de fétons primdrios, mas, por ndo considerar radiacdo espalhada, superestima a corre¢ao
quando a densidade é menor que a da dgua, e subestima a dose quando a densidade € maior que a

da dgua (AAPM Report 85, 2004).
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2.6.1.2 Método da Lei de Poténcias (ou Batho)

Batho (1964) prop6s um método de corre¢do empirico, no qual a razdo de TARs € elevada
a uma poténcia que depende da densidade. Sontag e Cunningham (1977) propuseram uma
expressao mais geral para incluir ndo somente pontos dentro da dgua e longe da heterogeneidade,
mas também pontos dentro da heterogeneidade e materiais de densidades arbitrarias diferentes de
dgua (Batho modificado).

Para um ponto localizado em uma fatia de densidade p; abaixo de uma fatia de densidade

p2 (Figura 2.18), o fator de corregdo é:

- TAR(d3,Ad)p‘_p2

= 2.6
TAR(d, +d;,A,)"™" (20

em que d; € a profundidade dentro do meio de densidade p; e d» + d;¢€ a distancia do ponto de
interesse até a superficie anterior desse meio de densidade p;.

O método traz a correcao da posicao da heterogeneidade em relacdo ao ponto de célculo,
melhorando a determinacdo da dose em relacdo ao método de razdo dos TARs. No entanto, o
tratamento da radiacdo espalhada € indireto e aproximado, considerando somente tamanhos de
campo e profundidades efetivas na 4gua, ndo considerando o tamanho e forma da estrutura, o que
prejudica a determinacdo da dose, por exemplo, nos pontos A e E da Figura 2.13. Além disso,
como no método anterior, a imprecisdo na dose € grande nas interfaces, principalmente onde nao
existe equilibrio eletronico (Johns e Cunningham, 1983; AAPM Report 85, 2004; Mayles et al.,
2007).

2.6.1.3 Método da Razdo Tecido-Ar Equivalente (ETAR)

O método ETAR foi desenvolvido por Sontag e Cunningham (1978) para considerar a
radiacdo espalhada e o formato tridimensional das heterogeneidades em relagdo ao ponto de

calculo. Para isso, o método reescalona o tamanho de campo e € dado pelo fator de correcao:
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C = M (2_7)
TAR(d,A,)

em que d é a profundidade do ponto de interesse, d’ a profundidade radioldgica efetiva, A; o raio
do campo circular equivalente na profundidade de interesse e A;’ o raio do campo circular
equivalente reescalonado de acordo com as densidades e configuracdo das heterogeneidades ao

redor. Esse tamanho de campo € obtido por:
A=A, -p (2.8)
em que p é a densidade ponderada do volume irradiado, obtida por:

DRWRA
p=—c
DY
i

(2.9)

onde p, sdo as densidades eletronicas dos elementos espalhadores (pixels em imagens de TC do
volume irradiado) e W,, sdo os fatores de ponderacdo atribuidos a cada um desses elementos em

termos da sua contribui¢@o relativa para a dose espalhada que atinge um determinado ponto de

calculo e sdo obtidos utilizando-se se¢des de choque de espalhamento Compton (Khan, 2010).
Para a determinacdo da densidade média ou ponderada, /3, € necessario uma somatoria

sobre todo o volume irradiado para cada ponto em que a dose vai ser calculada. Para diminuir o
tempo de cdlculo de uma matriz tridimensional de densidade de TC, uma nova abordagem foi
desenvolvida para reduzir o volume de célculo, “aglutinando" toda a informacao de densidade de
fatias individuais e perpendiculares ao eixo z do paciente (dire¢do cranio-caudal) em uma dnica
fatia equivalente a uma distincia z.ga partir da fatia central. z,4 € a posi¢ao, dentro do volume
irradiado, na qual a dose espalhada em todos os elementos de volume de coordenada z < zy €
igual a dose espalhada em elementos de volume com coordenada z > z. que atingem um ponto

de calculo (AAPM Report 85, 2004).
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O método de ETAR representa uma grande melhoria sobre os outros, principalmente
quanto ao uso das informacdes de densidades em TC. Foi aplicado em muitos sistemas de
planejamento em uso clinico desde os anos 80 e apresenta uma precisdo melhor que 5% em
muitos casos em que os métodos anteriores nao apresentavam bons resultados (Johns e
Cunningham, 1983). No entanto, o0 método apresenta algumas limita¢des, como o espalhamento
ser considerado como um todo e ndo ser tracado um raio explicito do ponto de espalhamento ao
ponto de cdlculo da dose, e falha em regides de desequilibrio eletronico (AAPM Report 85, 2004;
Mayles et al., 2007). Os métodos de Batho e ETAR mostraram incertezas maiores que 10% em
regides de muita inomogeneidade e desequilibrio eletronico, como seio maxilar e pulmio, ao

serem comparados com os resultados obtidos com Monte Carlo (AAPM Report 85, 2004).

2.6.2 Algoritmos Baseados em Modelos

Um algoritmo baseado em modelo calcula a distribuicao de dose a partir de um modelo
fisico que simula o transporte de radiacdo e seu comportamento no meio. Parametros do modelo
sdo ajustados até que as caracteristicas do feixe simulado coincidam com as mesmas
caracteristicas medidas em simulador de dgua, como porcentagem de dose profunda e perfis
(Khan, 2010).

Esses algoritmos sdo capazes de modelar a fluéncia de energia de fétons primérios
incidentes em um ponto e a distribui¢do de energia apds a interacao desses fotons e, portanto, ao
contrdrio dos métodos anteriores, simulam o transporte de fétons espalhados e elétrons
secundarios (Khan, 2010).

Uma classe de algoritmos baseados em modelos, chamados de convolucao-superposicao,

desenvolvida desde meados da década de 1980, sera detalhada a seguir.
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2.6.2.1 Convolug¢do-Superposicao

O método de convolucao-superposi¢io envolve uma equacdo de convolugdo que

considera separadamente o transporte de fétons primérios e de fétons espalhados e elétrons que

surgem na intera¢io dos fétons primarios. A dose D(7) em um ponto 7 é dada por:
-\ — H = = =N g3z d = =\ J3r
D(r)_j—y/p(r K (7 —7)d’F —IT(r YK(F —F)d’F (2.10)
P

em que # ¢ o coeficiente de atenuagdo massico, y, € a fluéncia de energia dos f6tons primarios

Yo,

e o produto deles é chamado Terma, T(7 ), que representa a energia total liberada por unidade de

massa. K(F—7") é o kernel de convolugdo, também chamado de funcdo de espalhamento de
dose, que é uma matriz de distribuicdo de dose depositada que descreve a fragdo de energia
depositada em 7 por fétons espalhados e elétrons originados em 7' (Khan, 2010). O produto
entre Terma e kernel de dose, quando integrado sobre um volume, resulta na dose, D(F), como
mostrado na equacao 2.10. A Figura 2.19 mostra a geometria do transporte de radiacao.

A matriz de propagacdo de dose, ou kernel de convolucio, pode ser obtida por medidas
diretas, consideragdes tedricas e calculos de Monte Carlo.

O kernel é uma operagdo computacionalmente intensa desde que cada ponto (7') no volume

irradiado contribui para cada ponto (7 ) de cdlculo de dose no par (7;7") no tempo. No caso de

- =/

. . . . . . = =y e
um kernel espacialmente invariante, isto é, K(r;7') = K(r —7"), em que a contribui¢io de dose

depende somente da posi¢cdo relativa dos pontos de dose e espalhamento, a integral pode ser
analisada no espaco de Fourier como uma simples multiplicacdo:

D(r)=F'[F{D} = F{T}- F{K}] 2.11)

onde ¥ e F~' sdo a Transformada de Fourier e sua operacdo inversa, respectivamente; T é o

Terma e K € o kernel de convolugdao (AAPM Report 85, 2004).
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Embora sejam tridimensionais, os kernels podem ser integrados (antes da convolucdo) em
uma ou duas dimensdes, dando origem ao pencil beam kernel e a fungdao espalhamento de dose
planar, respectivamente (Figura 2.20). Isso é andlogo ao ETAR colapsado que foi discutido no
item 2.6.1.3, cujo objetivo € simplificar o cdlculo e reduzir o tempo computacional. No entanto,

ha o custo de reduzir a exatidao na presenca de heterogeneidades (AAPM Report 85, 2004).

\ Fonte

Volume
irradiado

Heterogeneidade

Interacao

-

7l

Deposicao
de dose

Figura 2.19 — Geometria do local de interacdo e local de deposi¢do de dose (modificado de Khan, 2010). O ponto P
€ o ponto onde se deseja conhecer a dose, ou ponto de deposicdo de dose. Ele € atingido por um f6ton primario vindo

da fonte, representado pelo vetor 7, e por um féton espalhado, 7 — 7. O iltimo foi gerado no ponto de interagdo I

z . -~ s, . s . ’ . .
e é resultante da interacdo de um f6ton primdrio, 7, nesse ponto, depois desse atravessar uma heterogeneidade do

meio.

Para modelar o transporte de elétrons e fétons espalhados por um meio heterogéneo seria
necessario um kernel unico em cada local. O que € necessario para fazer o calculo tratavel é
modificar um kernel, calculado em um meio homogéneo, para ser razoavelmente representativo
em uma situacdo heterogénea. Se a maior parte da energia entre o local de interacdo primdria e o
local de deposicdo de dose € transportada pelo caminho direto entre esses locais, é possivel ter

uma correcao relativamente simples para a equacdo de convolugdo baseada apenas no caminho
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entre os locais de interacdo e deposi¢do de dose, reescalonado pela densidade, para obter-se o

comprimento do caminho radiolégico entre estes locais (Khan, 2007; Khan 2010).

(a) (b) (c) (d)

Figura 2.20 — Kernels de espalhamento de diferentes dimensoes: (a) fungdo espalhamento pontual, (b) pencil beam,

(c) funcdo espalhamento planar e (d) fungdo espalhamento multiplanar (AAPM Report 85, 2004).

A equacdo de convolugdo, quando modificada para o comprimento do caminho
radiolégico (distancia corrigida para a densidade eletronica relativa a da dgua), é chamada

equacgdo de superposicao:
D(F) = [T(p; -FYK(p, o (F—F)A’F’ (2.12)

em que p; -7 é a profundidade radiolégica efetiva ou o comprimento do caminho radiolégico
desde a fonte até o local de interacio do féton primdrio, p; .(F—7') é o comprimento do
caminho radiolégico entre o local de interagdo do féton primario e o local de deposi¢do da dose e

K(p:_..(F =T")) é o kernel de dose também corrigido pela densidade relativa.
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2.6.3 Método de Monte Carlo

A técnica de Monte Carlo de transporte de radiagdo € um método estatistico,
implementado por meio de um programa de computador, que simula o transporte de milhdes de
fotons e particulas secunddrias através da matéria (histérias). No programa sdo usadas as leis
fundamentais da fisica para determinar as distribui¢cdes de probabilidade de interacdes individuais
de fétons e elétrons.

O programa simula a histdria de cada particula emitida desde o nascimento na fonte, suas
interacdes no sistema de colimagdo e no paciente/fantoma, até que toda a energia inicial seja
depositada ou até a particula escapar. Também simula particulas secunddrias e tercidrias
produzidas com a energia da particula inicial e sua deposi¢do de energia. A distribui¢io da dose é
calculada por acumulacdo de eventos, ionizacdo e excitagdo, ou seja, da energia depositada em
cada elemento de volume do meio.

Quanto maior o nimero de particulas simuladas, maior a precisdo de suas distribui¢des.
No entanto, aumentando o nimero de historias, o tempo computacional torna-se muito longo.
Tempos longos de célculo sdo evidentemente um problema na radioterapia moderna em que as
distribuicdes de dose devem ser recalculadas muitas vezes até ser obtido o melhor planejamento.

Pouco mais de dez anos atrds, o tempo estimado para o cdlculo de dose absorvida para um
plano de tratamento com fotons pelo Método de Monte Carlo era da ordem de centenas de horas
(Mayles et al., 2007). No entanto, novos codigos foram desenvolvidos, como por exemplo, Macro
Monte Carlo (MMC) com distribui¢des de dose de elétrons pré-calculadas e Voxel Monte Carlo
(VMC) com a reutilizacdo da mesma historia de elétrons em diferentes regides do paciente que,
juntamente com o avango do poder de processamento dos computadores, levaram a uma
diminui¢do no tempo computacional para a ordem de minutos para geometrias simples (AAPM
TG No. 105, 2007; Mayles et al., 2007).

Monte Carlo é o método mais exato de cdlculo de distribui¢cdo de dose em um paciente,
principalmente em interfaces de tecidos heterogéneos e locais onde pode nao haver equilibrio de
particulas carregadas. Assim, ele € considerado o principal método para a analise comparativa de
métodos de calculo mais rapidos.

Também pode ser usado em algoritmos baseados em modelos para caracterizar o feixe

clinico e gerar o kernel de convolucao (Ahnesjo e Aspradakis, 1999; Khan, 2007), no entanto,
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pela sua complexidade e por ndo ser o objetivo principal desse estudo, ndo haverd

aprofundamento na sua descricao.

2.7 EXATIDAO NA ENTREGA DA DOSE

Devido a relagdo sigmoidal entre as probabilidades de controle tumoral e de complicagdes
para os tecidos normais e a dose recebida, uma variacdo na dose de 5% resulta em uma variacio
de 10% a 20% na probabilidade de controle tumoral e de 20% a 30% nas taxas de complicagdes
para os tecidos normais. Uma diferenca minima de 7% na dose entregue no tratamento manifesta-
se em uma resposta no paciente que pode ser detectada clinicamente pelo médico radio-
oncologista (AAPM Report 85, 2004).

Em uma tentativa de quantificar a precisdo real necesséaria, Boyer e Schultheiss (1988)
estudaram a influéncia da incerteza de dose no controle tumoral livre de complicacdes e
concluiram que 1% de melhoria na exatidao resulta em um aumento de 2% na taxa de cura para
tumores em fase inicial. Assim, a exatiddo na entrega da dose € de grande importancia para
aumentar o beneficio terapéutico.

A exatidao na dose desejavel deve ser baseada no que € possivel alcancgar realmente, tendo
em vista a magnitude e a importancia de todas as incertezas envolvidas. Por exemplo, estima-se
uma incerteza de 2,5% para o posicionamento do paciente e a movimentagdo de 6rgaos, podendo-
se melhorar para 2% no futuro com o desenvolvimento de novos imobilizadores € métodos de
tratamento guiados por imagem (IGRT), por exemplo.

A incerteza atualmente aceita na entrega da dose ainda se baseia na recomendacdo da
Comissao Internacional de Unidades e Medidas de Radiacdo (International Commission on
Radiation Units and Measurements — ICRU) de 1976, de £5% (ICRU 24, 1976; Kappas e
Rosenwald, 1995; AAPM Report 85, 2004). Para satisfazer essa recomendacdo, cada passo
envolvido na entrega de dose (calibracdo da maquina, posicionamento, cdlculo de dose, entre
outros) precisa ser realizado com uma exatidao ainda maior. O célculo de dose em um
planejamento deve admitir um erro entre 2% e 3% (Kappas e Rosenwald, 1995). Com a reducao

prevista na incerteza no processo todo de entrega de dose para 3% no futuro, torna-se evidente a
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necessidade de algoritmos de cédlculo de dose também mais exatos, com discrepancias aceitiveis
de 1% a 2% na etapa de planejamento (AAPM Report 85, 2004).

Essa exatidao nao € facil de ser alcangada, principalmente em regides onde a distribuicdo
¢ alterada por heterogeneidades e hd auséncia de equilibrio eletronico, podendo resultar em
desvios maiores que 10%, como visto em algoritmos baseados em corre¢cdes. Embora todos os
métodos de correcdo de heterogeneidade tenham limitagdes, fazer qualquer correcdo ainda parece
melhor que ndo fazer nenhuma correcdo (Kappas e Rosenwald, 1995; AAPM Report 85, 2004).
A implementacgdo correta dos métodos de correcdo de heterogeneidade pode reduzir a incerteza
na dose absoluta, produzir um estudo mais controlado com menos variabilidade na dose entregue,
remover ambiguidades na interpretacdo dos resultados e, talvez, submeter menos pacientes a

ensaios clinicos.
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3 MATERIAIS E METODOS

Os algoritmos de cdlculo de dose em uso comercial atualmente ja foram estudados e
aceitos na literatura, principalmente por medidas em simuladores de heterogeneidades. Este
trabalho buscou verificar a influéncia das corre¢des de heterogeneidade na rotina clinica a partir
de imagens tomograficas reais de pacientes que trataram de neoplasia de prdstata no Hospital de
Clinicas da UNICAMP. Para verificar a necessidade ou nao do uso de tais corre¢des, foram
avaliadas as diferencas nas distribuicdes de dose absorvida de planejamentos radioterdpicos
realizados utilizando-se algoritmos para corre¢do com relacdo ao padrdo sem correcdo, que
considera o meio homogéneo e com densidade igual a da dgua. Essa avaliacdo foi realizada para
as duas principais modalidades de tratamentos radioterdpicos utilizadas atualmente:
conformacional 3D e IMRT. No total, foram avaliados 39 casos com 520 novos planos de
tratamento criados para esse estudo. O projeto teve aprovagio do Comité de Etica em Pesquisa da

Faculdade de Ciéncias Médica da UNICAMP (parecer n° 076/2011).

3.1 CONVERSAO DOS VALORES DE TC EM DENSIDADE ELETRONICA

Antes de iniciar a avaliacdo propriamente dita dos planejamentos, € necessario construir
uma curva de calibragdo para o tomoégrafo no qual serdo realizadas as tomografias de
planejamento dos pacientes em tratamento de neoplasia de prdstata a serem estudados.

Para isso foi utilizado um simulador da IBA Dosimetry com cinco dispositivos de
densidades eletronicas relativas a da dgua entre 0,001 (ar) e 1,544 (osso). As imagens desse
simulador foram adquiridas no equipamento Toshiba Aquilion 64 do Servico de Radiologia do
Hospital de Clinicas da UNICAMP. Utilizou-se o protocolo utilizado em varreduras de pelve:
120 kV, 285 mA, 5 mm de espessura de corte e filtro de partes moles (ver Figura 3.1).

No console do tomégrafo, os valores médios de HU foram obtidos em uma regidao de
interesse (ROI) menor que o volume dos dispositivos de heterogeneidade, no corte central da
aquisicdo. Com esses valores, construiu-se uma curva de HU por densidade eletronica relativa. A
tabela de conversdao foi posteriormente inserida nos sistemas de planejamento XiO/Elekta e

Eclipse/Varian.
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mUscuLO

PULMAO GORDURA

Figura 3.1 — Imagem tomogréfica do Simulador de heterogeneidades da IBA Dosimetry. Nessa imagem DICOM,
estd demonstrada uma regido de interesse (ROI) na heterogeneidade referente a ar. Além dessa, ha heterogeneidades

representando pulmao, musculo, gordura e osso.

3.2 IMAGENS TOMOGRAFICAS DE PELVE

Foram selecionados 39 casos de pacientes tratados de neoplasia de prdstata no Servico de
Radioterapia do HC/UNICAMP para o estudo e as imagens tomogréificas de planejamento
realizadas no tomografo Toshiba Aquilion 64 do Servico de Radiologia do HC/UNICAMP,
calibrado previamente, foram renomeadas como pacientes testes. Os volumes de interesse
(volume alvo e 6rgdos de risco) foram desenhados corte a corte por médicos radio-oncologistas
com técnicas padronizadas pelo servigo.

O volume de interesse a ser irradiado ou volume alvo é chamado de PTV (Planning
Target Volume). O PTV engloba o volume clinico (CTV — Clinical Target Volume) mais uma
margem para incertezas no posicionamento do paciente € movimentacdo dos Orgdos. Essas
margens sdo de 1 cm em todas as dire¢des, exceto em direcdo ao reto (posterior) onde a margem
é¢de 0,7 cm.

Os 6rgdos de risco em tratamentos de pelve sio bexiga, reto e cabecas de fémur. E

importante lembrar que nao foi utilizado contraste na bexiga durante a aquisicdo das imagens
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tomograficas, pois este produz mudancas no HU, causando falsa diferenca de heterogeneidade

(ver Figura 3.2).

Figura 3.2 — Corte tomografico com desenhos dos volumes de fémures direito e esquerdo, bexiga, reto, CTV e PTV.

As imagens DICOM de TC de cada paciente foram exportadas do tomdgrafo através de
um sistema de gerenciamento de imagens médicas digitais, o PACS (Picture Archiving and
Communication System). Essas i1magens foram importadas no sistema de planejamento
XiO/Elekta pelo préprio XiO e por um sistema auxiliar da propria empresa, chamado Focal, em
alguns casos.

As imagens importadas pelo Focal mais os contornos de estruturas de interesse podiam,
posteriormente, ser exportadas para um CD comum e transferidas para outros sistemas de
planejamento, sem perda de informacdo. Esse processo foi realizado para os casos estudados com
IMRT no sistema de planejamento Eclipse do Centro Infantil de Investigacdes Hematoldgicas Dr.

Domingos A. Boldrini.
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3.3 ALGORITMOS DE PLANEJAMENTO

A influéncia das correcdes de heterogeneidades em planejamentos de tratamentos
radioterdpicos de prostata foi avaliada em duas modalidades de tratamentos: conformacional 3D e
por intensidade modulada ou IMRT.

Para o primeiro caso, utilizou-se o Sistema de Planejamento Computadorizado XiO
versao 4.42 da empresa Elekta, presente no Servigco de Radioterapia do Hospital de Clinicas da
UNICAMP e, para IMRT, utilizou-se o sistema de planejamento Eclipse versao 10.0 da empresa
Varian Medical Systems pertencente ao Servigo de Radioterapia do Centro Infantil Boldrini.

Os algoritmos de cdlculo de dose presentes no sistema de planejamento XiO e que foram
utilizados nesse trabalho sdo: Fast Fourier Transformation (FFT) Convolution, Superposition e
Fast Superposition. Todos os algoritmos podem ser utilizados considerando o meio irradiado
homogéneo e de densidade eletronica igual a da dgua ou considerando as diferentes densidades
do meio, bastando selecionar a op¢ao de correcio de heterogeneidades.

Os algoritmos FFT Convolution e Superposition sao similares no sentido de que ambos
calculam dose pela convolucao da energia total liberada no paciente (TERMA) com um kernel de
deposicdo de energia pontual e invariante gerado por Monte Carlo por Mackie et al. (1988). A
maior diferenga é que, na presenca de heterogeneidade, o algoritmo Convolution ndo calcula a
distribuicdo de dose com a mesma exatidao que o algoritmo de superposi¢do (Animesh, 2005).
Ambos os algoritmos levam em consideracdo a variagdo na densidade do meio na dire¢do do
feixe primdrio para o cdlculo da penetracdo desses fotons. No entanto, o kernel de deposicao de
energia do algoritmo Superpositon, representado em coordenadas esféricas, ¢ modificado pela
densidade média ao longo do caminho entre os locais de interacdo e deposi¢ao de energia (ver
Figura 2.19), o que é muito importante para fétons espalhados, ja que o coeficiente de atenuacao
varia com a densidade e o nimero atomico (Animesh, 2005).

O principio do algoritmo Fast-Superposition, também presente nesse sistema de
planejamento, é semelhante ao Superposition, mas possui um kernel simplificado; um nimero

menor de raios € utilizado no cédlculo de dose, o que torna a simula¢ao mais ripida.

O algoritmo de cdlculo de dose do sistema de planejamento Eclipse utilizado para estudo
em IMRT foi o Pencil Beam Convolution também com a opg¢do de ser utilizado com e sem

correcdo de heterogeneidades. Ao selecionar-se “‘com corre¢do”, diversos métodos de correcao de
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heterogeneidades sdo possiveis e dois deles foram utilizados. O primeiro foi o Batho Modificado
que somente considera a variagdo na densidade ao longo da linha que une pontos de interacdo e
célculo, isto €, um método baseado no comprimento do caminho radiolégico e que foi descrito na
secdo 2.6.1.2. O segundo método foi o ETAR (Razdo Tecido-ar Equivalente), que considera a
distribuicao de densidade em trés dimensdes, mas que sdo colapsadas em uma Unica fatia efetiva

para diminuir o tempo computacional como descrito na secdo 2.6.1.3 (Knods et al., 2006).

Os algoritmos Convolution/XiO e Pencil Beam Convolution/Eclipse sao utilizados na
rotina clinica dos servigcos de radioterapia em que estdo presentes €, por iSso, passaram por uma
sequéncia de testes de controle de qualidade (validacdo) realizados pelas equipes de Fisica-
Meédica de cada servico. Alguns desses testes foram estendidos para os algoritmos Superposition
e Fast Superposition para que também fossem validados e usados nesse trabalho. Uma descricao

do processo de validacdo e dos testes realizados estd presente no Apéndice A.

3.4 AVALIACAO DA INFLUENCIA DA CORRECAO DE HETEROGENEIDADE
PARA PLANEJAMENTOS 3D

Foram criados planos de tratamento 3D para 25 casos de pacientes com neoplasia de
prostata com prescricdo de 70 Gy de dose total (2 Gy/fragdo) no volume alvo.

Os planejamentos foram realizados com arranjos de 4 campos em box, mostrados na
Figura 3.3 (angulos do gantry de 0°, 90°, 180° e 270°). Além de ser uma configuracdo utilizada
em muitos centros de radioterapia, € uma situacdo de maior influéncia dos ossos de cabeca de
fémur na distribuicdo de dose do volume alvo, ja que ha campos de incidéncia direta.

A distribuicao de pesos dos campos ndo foi a mesma em todos os casos. Iniciou-se com
pesos iguais pelos campos anterior e laterais e peso reduzido a 70% pelo campo posterior, mas
esses foram alterados até que os limites de dose dos 6rgaos de risco fossem respeitados e uma
distribuicdo de dose mais homogénea no volume alvo fosse obtida. As doses limites analisadas
estdo apresentadas na Tabela 3.1, em que Dy, < ‘y’ Gy significa que a dose recebida por ‘x’% do
volume deve ser menor ‘y’ Gy. A dose total de 70 Gy foi prescrita na isodose que cobre 95% do

volume do PTV em cada planejamento.
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Toda a avaliacdo de correcdo de heterogeneidade foi realizada para feixes de duas
qualidades diferentes, 6 ¢ 10 MV, do equipamento de radioterapia Clinac 2100C da empresa

Varian Medical Systems.

Figura 3.3 — Geometria de 4 campos em box em planejamento 3D. Campos: 1 = Anterior (ANT), 2 = Posterior

(POST), 3 = Lateral Direita (LD) e 4 = Lateral Esquerda (LE).

Tabela 3.1 — Recomendacdes para radioterapia de prostata em planos 3D (Araujo e Ferrigno, 2010).

Parametros Limites
95% volume PTV Recebendo dose prescrita de 70 Gy
Variagdo de dose de -5% a 7% da dose prescrita
Restri¢do para reto D15¢,<75 Gy, D15¢,<70 Gy , D309,<65 Gy, D504, <60 Gy
Restricdo para bexiga D15¢,<80 Gy, D15¢,<75 Gy , D309,<70 Gy, D504, <65Gy
Restri¢do cabecga de fémur Dose médxima pontual < 50 Gy

Cada processo de avaliacdo das correcdes foi executado com os algoritmos disponiveis no
sistema de planejamento computadorizado XiO/Elekta: Convolution, Superposition e Fast-
Superposition. Para cada paciente e com cada algoritmo, esse processo pode ser dividido

basicamente em 3 partes (esquema do método presente na Figura 3.4):
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1*: Obter o planejamento conformacional 3D com o algoritmo sem correcdo de
heterogeneidades, ou seja, considerando todo o volume irradiado com densidade igual a da 4gua,
conforme a pratica comum, respeitando a cobertura em volume alvo e doses em 6rgdos de risco
(Tabela 3.1). A isodose de prescri¢do foi escolhida de forma a 95% do volume alvo receber a
dose prescrita de 70 Gy.

2% Aplicar as correcOes de heterogeneidade ao plano anterior utilizando-se as mesmas
unidades monitoras (UM) do planejamento aprovado na etapa anterior, ou seja, valores de UM
que seriam usados no tratamento padrao sem corre¢do. Ao “for¢ar” o mesmo numero de UM, ha
mudanca na distribui¢cdo de pesos original podendo resultar em doses diferentes no centro do
volume alvo (isocentro), perda de cobertura do PTV, doses acima ou abaixo do tolerado nesse
volume, doses diferentes também nos 6rgdos de risco, etc. Essa etapa traria as diferencas nas
doses absorvidas resultantes do calculo sem correcio de heterogeneidade em relacdo as
resultantes do cdlculo com corre¢do que sao mais proximas das doses absorvidas reais, como foi
demonstrado na revisao bibliogréfica.

3*: Fazer um planejamento novo, agora com correcdo de heterogeneidades, inicialmente
com a mesma distribui¢do de campos e pesos do planejamento aprovado na 1* fase. Em casos em
que os limites de dose recomendados foram excedidos, foram feitos ajustes na distribuicdo dos
pesos.

No total, foram criados e avaliados 450 planos de tratamento conformacionais
tridimensionais. A andlise desses planos foi realizada através da verificagdo do histograma de
dose-volume (ver, como exemplo, a Figura 3.5), a partir de parametros de doses minima, maxima
e média, doses encontradas para uma dada fracdo de volume alvo (Dy¢,), como 95% (Dgsq,).

As mesmas andlises foram realizadas para os 6rgdos de risco: doses minima, mdxima e
média e doses recebidas por fracdes do volume como, D54, Dasg, D3sq € Dsog, relacionados a
15%, 25%, 35% e 50% dos volumes, respectivamente.

As diferencas percentuais de cada uma dessas varidveis para planejamentos com corre¢ao
para heterogeneidades, em relacio ao padrdo sem corre¢do, foram obtidas para cada caso,
algoritmo de cdlculo e energia de feixe. Posteriormente, foram calculados as médias e os desvios-
padrao dessas diferencas. Os dados para planejamentos 3D estdo em tabelas do Apéndice B.

Realizou-se um levantamento do nimero de planejamentos que tiveram que ser

modificados quando foi realizado um novo planejamento com correcdo de heterogeneidade (3*
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etapa), quando comparado ao cdlculo sem correcao. Também foi realizada uma comparagdo entre

os resultados obtidos para as duas energias estudadas.
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Figura 3.4 — Esquema da metodologia experimental para planejamentos 3D.
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Total volume: 167.65 cc
Inclusiocn: 100 %
Minimum Dose: 6724.0 cGy
Maximum Dose: 7228.0 cGy
Mean Dose: 7102.0 cGy
Cursor Volume: 94,25 %
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Figura 3.5 — Histograma de Dose-Volume para um planejamento sem corre¢c@o de heterogeneidade. Estao

evidenciadas doses maxima, média e minima do PTV e a Dgsq, = 7000 cGy (ou 70 Gy).

A analise estatistica foi realizada utilizando o programa BioEstat 5.0 e considerando o

valor p < 0,05 como estatisticamente significante. Foram aplicados testes de normalidade

Shapiro-Wilk e Lilliefors, testes para valores extremos (base nos desvios) e, para as comparagdes,

foram utilizados os testes de hipdteses: teste ¢ (duas amostras independentes) e ANOVA (um

critério).

3.5 AVALIACAO DA INFLUENCIA DE CORRECAO DE HETEROGENEIDADE
PARA PLANEJAMENTOS DE IMRT

Como descrito na introducdo tedrica, devido ao estadiamento da doenga, muitos casos

devem ser tratados com doses mais elevadas e, para que as doses de tolerancia em 6rgaos de risco
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sejam respeitadas, surgiu uma nova técnica de tratamento chamada radioterapia por intensidade
modulada (IMRT).

Foram criados planos de tratamento por IMRT para 14 pacientes com neoplasia de
préstata com prescricdo de 78 Gy de dose total (2 Gy/fracdo) no volume alvo.

Devido ao maior volume de tratamento e dose de prescri¢do mais elevada nesses casos,
além da inviabilidade de campos paralelos e opostos em planejamentos de IMRT, os
planejamentos foram realizados com arranjo de 5 campos (Figura 3.6), sendo 4 campos em X
(variando o angulo de gantry de forma a evitar os 6rgdos de risco) mais um campo posterior, de

forma a poupar os 6rgdos de risco.

Figura 3.6 — Geometria de 5 campos em planejamento por IMRT. Campos: 1 = Posterior (POST), 2 = Obliquo
Posterior Esquerdo (OPE), 3 = Obliquo Anterior Esquerdo (OAE), 4 = Obliquo Anterior Direito (OAD) e 5 =
Obliquo Posterior Direito (OPD).

A otimizacdo do plano foi feita até atingir a cobertura necessdria do volume alvo e os
limites de dose dos 6rgdos de risco. Foram seguidas restricoes de doses utilizadas no Servico de

Radioterapia do Centro Infantil Boldrini para IMRT que sdo baseadas em publicacdes da
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QUANTEC - Andlise Quantitativa de Efeitos Normais do Tecido na Clinica (Bentzen, 2010) e
sdo apresentadas na Tabela 3.2. A dose total de 78 Gy foi prescrita na isodose que cobre 95% do

volume do PTV em cada planejamento.

Tabela 3.2 — Recomendagdes para radioterapia de préstata com IMRT.

Parametros Limites
95% volume PTV Recebendo dose prescrita de 78 Gy
Variagdo de dose PTV +10% da dose prescrita

D[0%<75 Gy,D25%<7O Gy, D40%<65 Gy,D55%<47 Gy
Restricdo para reto )
Dose méxima < 82 Gy

D30%<70 Gy, D554, <47 Gy

Restricdo para bexiga )
Dose méxima < 82 Gy

Restricao cabeca de fémur Dose maxima < 50 Gy

Em um tratamento com intensidade modulada, o gradiente de dose absorvida nas bordas
do PTV pode ser maior que 10% por milimetro, o que traz questionamentos quanto a
confiabilidade e significancia da utilizacdo de um tUnico ponto para relatar a dose absorvida, a
dose mixima e a dose minima. Os valores de dose minima ou dose maxima pontuais sdo as doses
absorvidas em um tnico voxel ou em poucos voxels que t€m a menor ou maior dose absorvida,
respectivamente, em um volume de interesse. Esses valores ndo podem ser determinados com
precisdo porque, como dito acima, estdo localizados em uma regido de alto gradiente de dose, por
exemplo, na borda do contorno, tornando essa localizagdo altamente sensivel a resolucdo do
célculo e a precisdo do delineamento do volume. Portanto, analisar as doses minima e maxima
pontuais ndo € recomendado em planos de alto gradiente de dose como € o caso do IMRT,
devendo-se optar por analisar as doses absorvidas chamadas de quase minima e quase maxima,
respectivamente, Dogg € Dyg, (ICRU 83, 2010). Assim, os valores da Tabela 3.2 para dose
maxima serdo avaliados em 2% do volume nesse trabalho, e nao doses pontuais.

Para o caso de IMRT, as distribui¢des de dose foram calculadas utilizando algoritmo
Pencil Beam Convolution do Sistema de Planejamento Eclipse/Varian e feixe de 6 MV do
equipamento de radioterapia Clinac 6EX também da Varian Medical Systems, com entrega de
dose em IMRT pelo método sliding-window.

Para cada paciente, a metodologia para avaliacdo de correcio de heterogeneidade pode ser

dividida também em trés etapas (Figura 3.7):
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1*: Obter o planejamento por IMRT otimizado e posteriormente calculado com o
algoritmo Pencil Beam sem correcdo de heterogeneidades. A isodose de prescri¢ao foi escolhida
de forma a 95% do volume alvo receber a dose prescrita de 78 Gy.

2* Aplicar as corre¢des de heterogeneidade no célculo da distribui¢do de dose do
planejamento anterior, utilizando as mesmas UM calculadas nele. Essa etapa foi realizada com
dois métodos de correcdo diferentes disponiveis para esse algoritmo: Batho Modificado (Batho
Mod) e TAR Equivalente (ETAR). Nessa etapa, ndo € necessdrio reotimizar os planos, ja que o
algoritmo Pencil Beam Convolution ja considera as diferencas nas densidades no planejamento
inverso.

3*: Executar um novo planejamento, agora com correcdo de heterogeneidades,
inicialmente com a mesma distribui¢do de campos e otimiza¢do do plano aprovado na 1* etapa.
Em casos em que os limites de dose recomendados foram excedidos, novas otimizagdes foram
realizadas. Esse processo também foi realizado para os dois métodos de correcao de
heterogeneidades disponiveis.

No total, foram criados e avaliados 70 planos de tratamento por intensidade modulada.

SEM CORRECAQ
PACIENTE Y o 6 MV | PENCIL | COMCORRECAO <: MESMA UM
BEAM BATHO MOD NOVO PLANO

COM CORRECAO <: MESMA UM
ETAR NOVO PLANO

Figura 3.7 — Esquema da metodologia experimental para planejamentos com IMRT.

A andlise dos dados foi realizada também através da verificagdo do histograma dose-
volume, anotando-se doses minima, média e maxima e doses encontradas para uma dada fracao
de volume alvo (Dy4) para o PTV e 6rgdos de risco de acordo com os parametros avaliados
descritos na Tabela 3.2. As diferencas percentuais de cada uma dessas varidveis para
planejamentos com correcao de heterogeneidades com relagdo ao padrdo sem corre¢do foram
obtidas para cada caso estudado. Posteriormente, foram calculados as médias e os desvios-padrao

dessas diferencas.



87

Foi realizada uma comparacido entre os métodos de correcdo utilizados e também foi
analisado o nimero de planejamentos que tiveram que ser reotimizados quando foi utilizada
correcdo de heterogeneidade.

Como nos planejamentos 3D, a andlise estatistica foi realizada utilizando o programa
BioEstat 5.0 e considerando o valor p < 0,05 como estatisticamente significante. Foram aplicados
testes de normalidade Shapiro-Wilk e Lilliefors, testes para valores extremos (base nos desvios)
e, para as comparagdes, foram utilizados os testes de hipoteses: teste ¢t (duas amostras

independentes) e ANOVA (um critério).
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1

89

CONVERSAO DOS VALORES DE TC EM DENSIDADE ELETRONICA

Os valores de TC ou Unidades de Hounsfield (HU) obtidos pelas imagens do simulador

de heterogeneidades da Figura 3.1, realizadas no tomdgrafo Toshiba Aquilion 64, estdo

relacionados as respectivas densidades eletronicas relativas a da d4gua (DE) na Tabela 4.1.

Tabela 4.1 — Dados de densidade fisica, densidade eletrdnica (DE) relativa e HU dos dispositivos no simulador de

heterogeneidades.
Tecido Densidade (g/cm”) DE HU
Ar 0,0012 0,001 -985
Pulmao 0,20 0,193 =779
Gordura 0,95 0,946 -102
Musculo 1,05 1,045 39
Osso 1,64 1,544 1108

Com esses valores foi construida a curva de conversao demonstrada no grafico da Figura

4.1.
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Densidade Eletronica Relativa

Figura 4.1 — Curva de calibragdo HU — DE do tomdgrafo Toshiba Aquilion 64 do Hospital de Clinicas da
UNICAMP.
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A inclina¢do da curva torna-se mais acentuada para valores maiores de Unidades de
Hounsfield (acima de cerca de 100 HU), conforme descrito no item 2.4. Na faixa de densidades
eletrOnicas maiores, as unidades de Hounsfield resultantes sao fortemente dependentes da energia
do tomdgrafo, j4 que o coeficiente de atenuacdo varia com a energia do feixe. Os valores obtidos
foram, entdo, inseridos nos dois sistemas de planejamento que foram usados no estudo (XiO e

Eclipse), e todas as avaliacdes de heterogeneidade foram baseadas nessa curva de conversao.

4.2 AVALIACAO DA INFLUENCIA DA CORRECAO DE HETEROGENEIDADE
PARA PLANEJAMENTOS 3D

A influéncia da utilizacdo das correcdes de heterogeneidade em planejamentos
conformacionais 3D foi analisada, primeiramente, a partir das diferencas na distribuicao de dose
quando as mesmas unidades monitoras (UM) calculadas por um plano sem corre¢do foram
utilizadas em um plano cuja distribuicdo de dose havia sido calculada com algum método de
correcdo.

A Tabela 4.2 mostra as médias, desvios-padrao e faixa das diferencas percentuais nas
doses recebidas por 95% do volume do PTV (Dgs¢) obtidas entre o plano com corregdo (e
mesmas UM) em relagdo ao plano sem correcdo padrao. Nessa tabela também sdo mostradas as
diferencas e desvios-padrao para dose pontual méxima (Dy,x) em cabeca de fémur (média entre
valores obtidos para cabeca de fémur direta e esquerda) e doses que chegam em 15% dos
volumes (Djsq,) de reto e bexiga (essa € a fracdo desses volumes que apresentou maior diferenca).
Nao houve valores extremos (p > 0,05).

As médias negativas das diferencas percentuais apresentadas para Dosq, do PTV para
todos os algoritmos demonstram que a dose recebida por 95% do volume alvo é menor que a
dose de prescri¢do, quando se considera algum método de corre¢do de heterogeneidades, ou seja,
ha perda de cobertura do alvo. No entanto, as médias das diferencas apresentadas sdo inferiores a
incerteza no calculo de dose aceita pelo ICRU atualmente (+3%). Com relacdo aos orgaos de
risco, em nenhum dos casos estudados os limites de dose foram excedidos ao se calcular as
distribuicdes de dose com algoritmos de correcdo e as mesmas unidades monitoras obtidas nos

planos sem corre¢do. Houve diminuicdo, em média, na dose em todos os 6rgdos de risco, mas
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também foram diferencas inferiores a 3%. Esses resultados justificariam o ndo uso de correcdes

de heterogeneidades na rotina clinica até hoje para essa regido de tratamento.

Tabela 4.2 — Média das diferengas percentuais das doses no plano com correcéo de heterogeneidades e mesmas UM

com relagcdo ao plano sem correcdo para PTV e 6rgdos de risco para feixes de 6 e 10 MV.

6 MV
Média das diferencas (%)
Algoritmo
Dysq, PTV Dinax fémures D54 reto Disq bexiga
Convolution 2,6 £0,8 (4,6 a-0,9) -2,8+0,9 -2,3+0,9 23+1,1
Superposition -2,0+£0,7 (-3,7a-0,6) -2,1+0,8 -1,8+0,8 -1,8+0,9
Fast-Superposition -2,0+0,7(-3,9a-0,7) -2,1+0,9 -1,8+0,9 -1,8+1,0
10 MV
Média das diferencas (%)
Algoritmo
Dysq, PTV Dnax fémures D59, reto D;s4 bexiga
Convolution -1,9+0,6 (-3,3a-0,9) -2,5+0,9 -1,7+0,7 -1,7+0,8
Superposition -1,4+0,5(-2,5a-0,5) -1,9+0,8 -1,4 +£0,6 -1,4+0,8
Fast-Superposition -1,5+0,5(-2,5a-0,7) -2,0+0,7 -1,4+0,6 -1,4+0,7

A Tabela 4.2 mostra uma tendéncia nas diferengas percentuais obtidas no alvo com
relacdo a energia do feixe. Elas foram maiores para o feixe de 6 MV que para o de 10 MV (p <
0,05), o que estd de acordo com Nemeth et al. (1993). Esse artigo mostrou que a dose no centro
da prostata, considerando a maior densidade dos ossos, foi de 7,2% a 4,2% abaixo da dose
prescrita (de 65 Gy, nesse estudo) conforme a qualidade do feixe aumentou de 4 MV para 18
MV, passando por uma diminuicao de 6,7% nesse ponto para 6 MV e 5,1% para 10 MV. Isso se
deve a atenuagdo do feixe primdrio ser maior em meios de maior densidade quanto menor a
energia do foton. As diferencas maiores apresentadas no trabalho de Nemeth et al. podem ter
ocorrido pela geometria de irradiacdo, arcos bilaterais, que atravessam ainda maior quantidade de
0ss0s, além do uso de um algoritmo de cdlculo mais simples baseado em correc¢do (se¢do 2.6.1).

A Tabela 4.2 também mostra valores relativamente altos dos desvios-padrao em relagdo as
médias, o que demonstra a grande variabilidade de resultados entre os casos estudados. Por
exemplo, para os planejamentos com 6 MV e algoritmo Superposition, o coeficiente de variacao
€ de 35% do valor médio para Dysq, do PTV e 38% para fémur, chegando a 50% para bexiga; e

s30 um pouco maiores para o mesmo algoritmo com feixe de 10 MV, com 36% para o PTV, 42%



92

para fémures, 43% para reto e 57% para bexiga. Essa variabilidade também foi observada por
Nemeth et al. (1993) que destacou como “as diferencas entre as quantidades de osso atravessadas
em cada paciente individualmente afeta a dose real entregue”.

A Figura 4.2 apresenta dois graficos boxplot para as diferencas percentuais obtidas com
algoritmo Convolution com feixes de 6 MV e 10 MV. Observa-se que, para 6 MV, 20% dos
casos tiveram diferengas percentuais, em moédulo, maiores que 3% em Dgsq, do PTV e 40%
tiveram diferengas maiores que esse valor para doses em fémures. Além disso, a maior
variabilidade estd na bexiga, com desvios desde valores positivos a valores negativos de até 4%.
Para 10 MV (Figura 4.2b), desvios maiores que 3% foram obtidos em somente dois casos (8%)
para Dysq, do PTV e em seis casos (24%) para Dy,.x de fémures (os dados dos graficos da Figura

4.2 sdo referentes as Tabelas B.2 e B.5 do Apéndice B).

Convolution - 6 MV Convolution - 10 MV

0 I I I I 0 : | | |
D93% PTV Dmax Fémures D15% Reto  D15% Bexiga D93% PTV Dmax Fémures D15% Reto  D15% [Bexiga

1 .14 ‘ |

(%)
I-J
l
(%)
3]

(@) (b)
Figura 4.2 — Grifico boxplot das diferengas percentuais para dose em 95% do PTV, dose maxima pontual em
fémures e doses em 15% dos volumes de reto e bexiga obtidas com algoritmo Convolution e feixes de (a) 6 MV e (b)

10 MV.

Ao observar a faixa de diferengas percentuais para doses no volume alvo (Dgsg, do PTV na
Tabela 4.2), alguns casos serdao destacados a seguir.

Para o feixe de 6 MV, a maior diferenca percentual, em modulo, em relagdo ao plano sem
correc¢do, foi para o Caso 6, em todos os algoritmos. A Figura 4.3 mostra as distribui¢des de dose

desse caso com o algoritmo Convolution sem e com corre¢ao de heterogeneidade.
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Figura 4.3 — Distribui¢do de dose absoluta para o Caso 6, feixe de 6 MV, algoritmo Convolution (a) sem correcdo de

heterogeneidade e (b) com correcdo de heterogeneidade e mesmas UM do plano sem correcdo. A curva de isodose
em vermelho, indicada pela seta e referente a dose prescrita de 70 Gy, engloba uma menor quantidade do volume

alvo em (b).
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A Figura 4.3 mostra que o volume que recebe a dose de prescricao de 70 Gy € reduzido
quando se utiliza algoritmo com corre¢do de heterogeneidade e as mesmas UM do plano sem
correcdo. Essa alteracdo na distribuicado de dose € maior na por¢cdo do PTV que fica atrds dos
fémures na dire¢do dos feixes laterais, demonstrando influéncia dos volumes de alta densidade na
distribuicdo de dose, principalmente porque é o PTV de menor volume dentre os casos estudados,
além de sua localizac¢do na regido irradiada (volume alvo pequeno rodeado pelos ossos do fémur).

O caso 25 foi o caso com a segunda maior diferenca percentual, em mddulo, entre os
planos com e sem correcdo de heterogeneidades para feixe de 6 MV e foi o caso de maior
diferenga para feixe de 10 MV. A Figura 4.4 mostra a perda de cobertura do volume alvo do caso
25 para feixe de 10 MV.

O Caso 8 (Figura 4.5) foi o caso com menor desvio com relagdo ao plano sem corre¢ao
para as duas energias estudadas. Ao estudar a distribuicdo de dose corte a corte, observou-se que
se tratava de um paciente com maior didmetro latero-lateral (DLL de 42 cm comparada com 34
cm do caso 6 da Figura 4.3). Assim, mesmo no plano sem corre¢do, é necessiario um ndmero
relativamente grande de UM para que a dose desejada seja entregue no volume alvo quando o
feixe atravessa toda a extensdo de tecido. Ao considerar a densidade do osso do fémur, a nova
UM do plano com correcao ndo € significativamente maior como foi para os outros casos.

Isso também € comprovado pelo fato de que as diferencas entre as UM dos campos
laterais do plano sem correcdo de heterogeneidade e as UM obtidas no novo planejamento com
correcdo, no Caso 8, sdo os menores em comparagcdo com 0s outros casos estudados em que nao

houve alteracdo na distribui¢do de pesos.
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Figura 4.4 — Distribui¢do de dose absoluta para o Caso 25, feixe de 10 MV, algoritmo Convolution (a) sem correcao
de heterogeneidade e (b) com correcdo de heterogeneidade e mesmas UM do plano sem corre¢do. Menor cobertura

da isodose referente a dose de prescri¢do (70 Gy) em vermelho, indicada pela seta, em (b) que em (a).
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Figura 4.5 — Distribui¢do de dose para o Caso 8, feixe de 6 MV, algoritmo Superposition (a) sem corregdo de

heterogeneidade e (b) com correcdo de heterogeneidade e mesmas UM do plano sem corre¢@o. Curva de isodose em
vermelho (indicada pela seta) refere-se a dose de prescri¢do de 70 Gy. Presencga de regides quentes nas entradas de

campo em (a) e em (b).
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Os resultados das diferencas entre os planos sem corre¢do e com correcdo € mesma UM
do plano padrao mostraram diferencas significativas entre os algoritmos Convolution com relagdao
aos algoritmos Superposition e Fast-Superposition (p < 0,05) para as duas energias estudadas.
Nao houve diferencas significativas entre Superposition e Fast-Superposition (p > 0,05).

Apesar de o método de superposi¢cao trazer melhores resultados em medi¢des em meios
heterogéneos, principalmente nas interfaces dos tecidos e em locais de perda de equilibrio
eletronico (AAPM Report 85, 2004; Muralidhar et al., 2009; Khan, 2010), para pelve e prdstata
alguns trabalhos mostram ndo haver vantagens fundamentais no uso de algoritmos mais
avancados (Aspradakis, 2003; AAPM Report 85, 2004; Knoos et al., 2006). O Report 85 da
AAPM (2004) diz que para pontos de interesse bem além de cabeca de fémur, como a prostata,
métodos de correcdes de heterogeneidade unidimensionais, como os baseados em correcao pelo
comprimento do caminho equivalente, sdo aceitdveis.

Durante a execugdo da parte experimental deste trabalho, ndo foi possivel utilizar sempre
as mesmas distribui¢des de pesos para um determinado caso em todos os algoritmos estudados no
plano padrdo sem correcdo, devido a doses altas em 6rgdos de risco e ndo homogeneidade de
dose no PTV. Isso ocorreu pelas diferencas intrinsecas de cada método mesmo quando se
considera o meio homogéneo.

Um exemplo disso aconteceu com o caso 3 com feixe de 6 MV (Tabela 4.3). O
planejamento sem correcdo, com o algoritmo Convolution, foi realizado com distribuicao de
pesos iguais nos campos anterior € laterais € 70% desse peso pelo campo posterior. Ao utilizar os
demais algoritmos, Superposition e Fast-Superposition, foi necessério alterar o peso do campo
lateral esquerdo para 90% no plano inicial sem correcdo para que a dose limite em fémur
esquerdo fosse respeitada. A Tabela 4.3 mostra que as diferencas nas doses entre os planos com e
sem corre¢do para Convolution sdo relativamente maiores que as apresentadas ao utilizar os
demais algoritmos. Ou seja, nos planos calculados com os algoritmos Superposition e Fast-
Superposition, houve uma menor contribuicdo de dose pelo campo lateral esquerdo e,
consequentemente, menor influéncia do fémur esquerdo na atenuacdo do feixe e na diminuicao
de dose no PTV.

Assim, a ideia desse trabalho ndo foi comparar o comportamento dos algoritmos entre si,
mas sim, fazer uma avaliacdo independente dos algoritmos disponiveis comercialmente quanto a

necessidade ou ndo da utilizacdo de correcao de heterogeneidade.
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Tabela 4.3 — Distribuicéo relativa de pesos no plano inicial sem correcdo e diferencas percentuais do plano com

correcdo e mesma UM com relag@o ao plano sem corre¢do para o Caso 3 em feixe de 6 MV.

Distribuicio de pesos Diferenca em Diferenca em
Algoritmo "
ANT POST LD LE Dosq, PTV (%) Dyax fémures (%)
Convolution 1,0 0,7 1,0 1,0 -3,2 4.4
Superposition 1,0 0,7 1,0 0,9 2,4 -3,8
Fast-Superposition 1,0 0,7 1,0 0,9 2,4 -3,8

Ao realizar um novo planejamento com corre¢cdo de heterogeneidade (sem utilizar os
valores de UM do plano sem correcdo), tentou-se manter a mesma distribuicdo de pesos do
planejamento sem correcao, mas em determinados casos isso ndo foi possivel pelas doses em
orgdos de risco e a cobertura do PTV ndo atingiram os critérios desejados. A Tabela 4.4 mostra

em quantos casos essa alteracao de pesos foi necessdria para cada energia e algoritmo de calculo.

Tabela 4.4 — Nimero de casos em que a distribuicio de pesos dos campos dos novos planos com correcdo teve que

ser alterada em relagdo a distribui¢do do plano padrao sem correcdo.

6 MV
Algoritmo Nimero de casos Percentual
Convolution 11 44%
Superposition 13 52%
Fast-Superposition 14 56%
10 MV
Algoritmo Niimero de casos Percentual
Convolution 3 12%
Superposition 4 16%
Fast-Superposition 4 16%

A Tabela 4.4 também evidencia a maior influéncia das corre¢des de heterogeneidade para
energias mais baixas de feixe.

Somente considerando os planos que ndo sofreram alteracdo na distribuicdo de pesos em
relacdo ao plano padrdo sem correcdo, o valor de UM dos campos laterais nos novos planos com

correcdo aumentou cerca de 3% a 5%, em média, em relagdo ao plano sem corregdo e a isodose
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de prescricdo aumentou 1%, em média, em relacdo ao valor de isodose de prescricdo média nos

planejamentos sem correcdo (Tabela 4.5).

Tabela 4.5 — Média das diferencas do nimero de UM dos campos anterior, posterior, laterais direita e esquerda e da

isodose de prescricdo nos novos planos com correcao de heterogeneidades em relacdo ao plano sem corregdo padrao.

6 MV Média das diferencas (%)
Algoritmo ANT POST LD LE Isodose
Convolution 09+1,0 -1,2+1,3 4,9+0,9 48+1,0 1,0£0,9
Superposition 0,5+0,9 -1,2+£1.3 4,0+09 39+1,0 1,1+1,0
Fast-Superposition 04+1,0 -1,1+1,4 40+1,0 39+1,0 1,2+1,0

10 MV Média das diferencas (%)
Algoritmo ANT POST LD LE Isodose
Convolution 0,6 +£0,8 -1,0+0,9 3,7£0,7 3,8+£0,9 0,9+0,7
Superposition 0,2+0,7 -0,9+0,9 29+0,6 3,0+0,9 0,9 +0,7
Fast-Superposition 0,2+0,7 -0,9+0,8 3,0+0,7 3,0+0,9 0,9 +0,7

Apesar de ser um valor baixo, o aumento na isodose escolhida foi responsavel por
discrepancias muito pequenas nas doses que chegaram em reto e bexiga, e por diferencas

menores que 2% em fémures (Tabela 4.6).

Tabela 4.6 — Média das diferencas percentuais entre o planejamento sem corre¢do de heterogeneidade e o novo
planejamento com correcdo para doses nos 6rgdos de risco para feixes de 6 e 10 MV, considerando somente 0s

planos que ndo sofreram alteracio de pesos entre os dois planos.

6 MV Média das diferencas (%)
Algoritmo Doy fémures Dys54, reto D54 bexiga
Convolution 1,5+0,9 0,2+0,5 0,1 +0,8

Superposition 1,2+1,1 0,1 +£0,6 0,1+1,0
Fast-Superposition 1,2+1,0 0,1 +£0,6 -0,1 £0,8

10 MV Média das diferencas (%)
Algoritmo Dy fémures D54, reto Dy5¢, bexiga
Convolution 0,9+1,0 0,0+0,4 -0,1 £0,6

Superposition 0,7+1,0 -0,1+0,4 -0,2+0,6

Fast-Superposition 0,8+1,1 -0,1+0,4 -0,2+0,6




100

4.3 AVALIACAO DA INFLUENCIA DE CORRECAO DE HETEROGENEIDADE
PARA PLANEJAMENTOS DE IMRT

A Tabela 4.7 apresenta as médias das diferencas percentuais nas doses recebidas por 95%
do volume alvo (Dgs¢, PTV) obtidas entre o plano com corre¢do de heterogeneidades e mesmas
UM em relagdo ao plano padriao sem correcdo, para o feixe de 6 MV e calculados com algoritmo
Pencil Beam Convolution e dois métodos de corre¢do, Batho Modificado (Batho Mod) e Razao
Tecido-Ar Equivalente (ETAR), para planejamento de IMRT. Nessa tabela também sdo
mostradas as médias das diferengas percentuais dos planos com corre¢do e mesma UM, em
relacdo ao plano sem correcdo, para doses em 2% do volume de cabecas de fémur (média entre
fémures direito e esquerdo) e doses que chegaram em 55% e 2% dos volumes de reto e bexiga

(porcentagens de volume que apresentaram maiores diferengas).

Tabela 4.7 — Média das diferencas percentuais entre o planejamento com corre¢io de heterogeneidades pelos

métodos Batho Modificado e ETAR (e mesmas UM) com relagdo ao plano sem correcdo para PTV e érgdos de risco.

Média das diferencas (%)

Algoritmo
Dysq, PTV D,q, fémures D554, reto D,q reto  Dssq bexiga D,q bexiga
Batho Mod  -0,6 £0,8 (-2,1a0,9) -22+0,8 -0,8+0,8 -0,9+£0,6 -0,1 £0,9 -1,2+£0,8
ETAR -0,5+0,8(-2,0al,1) 2,1 £1,0 -0,6 £1,0 -0,9£0,7 -0,2+1,0 -1,1 £0,8

Para IMRT foram obtidas diferencas percentuais no PTV, em média, muito menores que a
incerteza aceita atualmente de 3% pelo ICRU. A Tabela 4.7 mostra que a faixa de diferencas
percentuais entre os planos com e sem correcdo para o PTV foi de valores negativos a valores
positivos.

Como o planejamento padrido sem correcdo de heterogeneidades, calculado com algoritmo
Pencil Beam Convolution, foi 0 mesmo para compara¢cdo com os planos com correcdo, os dois
métodos, Batho Modificado e ETAR, puderam ser comparados. Nao houve diferenca
significativa entre esses dois métodos de correcao de heterogeneidade (p > 0,05), o que estd de
acordo com Knoos et al. (20006).

O caso 29 apresentou diferenca percentual mais negativa com relacdo ao plano sem

corre¢do para Dysq, do PTV (Figura 4.7).
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Figura 4.6 — Distribuigdes de dose relativa do Caso 29 calculadas com algoritmo Pencil Beam Convolution (a) sem
correcdo de heterogeneidade e (b) com correcdo de heterogeneidade por ETAR e com mesmas UM do plano sem
correcdo, sendo o PTV a regido delimitada pela linha branca. Em (b) hd uma diminui¢do no volume do alvo

encoberto pela isodose relativa de 95% (curva vermelha indicada pela seta).

Esse caso teve comportamento semelhante aos casos 6 € 25 vistos com planejamento

conformacional 3D, em que a maior densidade do osso atenuou uma significativa parte da
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radiacdo que atingiria o volume alvo, causando perda de cobertura no PTV. Para ilustrar, a Figura
4.7 mostra as distribuicdes de dose em um corte tomogréifico, calculadas na situacdo sem
correcdo de heterogeneidade e na situagdo com corre¢do de heterogeneidade e mesma UM do
plano sem correcdo. Como ndo houve diferencas significativas entre os dois métodos de correcio
usados, mostra-se aqui somente a distribuicao de dose com o método ETAR.

Na Figura 4.7a, a curva de isodose de 95% da dose no isocentro e referente a dose
prescrita de 78 Gy, em vermelho, cobre praticamente todo o PTV (exceto na por¢do inferior em
contato com o reto), e hd uma regido na parte superior do PTV recebendo 98% da dose prescrita
(em magenta). J4 na Figura 4.7b, a regido encoberta pela isodose de 95% foi consideravelmente
reduzida e ndo h4 regido com isodose de 98%.

O caso 29 possui o segundo menor volume de PTV e o segundo maior volume de fémures
dentre todos os casos de IMRT estudados, e grande extensdo do PTV encontra-se entre os

fémures, como visto na Figura 4.8.

Figura 4.7 — Imagens tomograficas e segmentacdo do Caso 29. Contorno branco refere-se ao PTV, azul ao fémur

direito, verde ao fémur esquerdo, marrom ao reto e amarelo a bexiga. Significativa por¢do do PTV est4 atrds de

cabecas de fémur em direcdo lateral.

O caso que apresentou maior desvio positivo com relacdo ao plano sem corre¢do para
Dysq, do PTV foi o caso 28. A Figura 4.9 mostra que, com o caso anterior, esse caso também

apresentou regides de reducio no volume coberto pela isodose de 95%.
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Figura 4.8 — Distribui¢des de dose do Caso 28 calculadas com algoritmo Pencil Beam (a) sem corre¢do de
heterogeneidade e (b) com correcdo de heterogeneidade por ETAR e com mesmas UM do plano (a), sendo o PTV a
regido delimitada pela linha branca grossa. Isodose de 95% referente a dose prescrita de 78 Gy em vermelho e

indicada pela seta cobre menor volume alvo em (b) que em (a).

No entanto, além do volume alvo ser maior que no caso anterior € os volumes dos fémures
serem menores, grande parte do volume do PTV ndo sofre influéncia dos fémures, ou seja, a

radiacdo atingiu um volume de PTV considerdvel sem atravessar os fémures (Figura 4.10).

103
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Figura 4.9 — Cortes tomograficos transversais com segmentagdo e corte coronal do Caso 28. Contorno branco refere-
se ao PTV, azul ao fémur direito, verde ao fémur esquerdo, marrom ao reto e amarelo a bexiga. Regido em vermelho

de corte coronal evidencia grande volume do PTV sem influéncia de cabecas de fémur.

A Figura 4.10 mostra também um grande volume de ar presente no reto desse paciente.
Ao se analisar a distribui¢do de dose nos cortes com presenca de ar, observou-se que a cobertura
do alvo, ao se utilizar correcao de heterogeneidade, nao foi diminuida como nos cortes em que ha
influéncia dos fémures. A Figura 4.11 mostra que os volumes de PTV cobertos pelas isodoses de
90% (azul) e 80% (verde) sdo maiores no plano com corre¢ao de heterogeneidade (Figura 4.11b)

que no plano sem correcdo (Figura 4.11a) na regido em contato com o reto.
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Figura 4.10 — Distribuicdes de dose relativa do Caso 28 calculadas com algoritmo Pencil Beam (a) sem corre¢do de
heterogeneidade e (b) com correcio de heterogeneidade por ETAR, sendo o PTV delimitado por uma linha branca
grossa. Maior volume alvo € encoberto pelas isodoses de 90% (azul) e 80% (verde) em (b) que em (a). A curva de

90% (indicada pela seta) invade por¢do do PTV em (a) e contorna o PTV em (b).
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Ao se olhar os cortes sagitais (Figura 4.12), vé-se que esse aumento na dose ao redor do

PTV se d4 exatamente na por¢do onde ha ar no reto.
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Figura 4.11 — Distribui¢des de dose absoluta do Caso 28 em cortes sagitais calculadas com algoritmo Pencil Beam
(a) sem correcdo de heterogeneidade e (b) com correcéo de heterogeneidade e mesmas UM, sendo o PTV em branco.

Aumento de volume encoberto por isodose de 70 Gy em vermelho (indicada pela seta) em (b) em relacdo a (a).
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Era esperado que, quando o feixe de radiacdo do campo posterior atravessasse a porcao de
ar no reto, houvesse perda de equilibrio eletronico e fosse observado um efeito build-up no tecido
a seguir, como ocorre nas profundidades mais rasas da pele na entrada de cada campo ou em
massas no pulmao, por exemplo. Ou seja, esperava-se que houvesse perda de cobertura do alvo
na por¢do em contato com o reto € ndo um aumento de dose nesse local, como foi mostrado.

No entanto, ao olhar os campos independentemente, observou-se que ha pouca quantidade
de radiac@o pela por¢do central do campo posterior (Figura 4.13). Isso foi observado para os
planos com e sem corre¢do de heterogeneidades devido ao planejamento inverso em IMRT, no
qual o sistema busca a melhor fluéncia de radiagcdo em cada campo, levando em conta as

diferentes densidades dos tecidos, antes do célculo final com ou sem correc¢ao.
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Figura 4.12 — Distribui¢des de dose absoluta do campo posterior do Caso 28 calculadas com algoritmo Pencil Beam
(a) sem correcdo de heterogeneidade e (b) com corre¢@o de heterogeneidade e mesma UM. Nos dois casos hd pouca

contribuic@o de dose pela porc¢ao central do campo posterior.

A maior contribui¢cdo de dose no reto vem dos campos obliquos posteriores (Figura 4.14).

Isso se d4 pelo fato da baixa densidade do ar no reto atenuar a radiagdo numa propor¢ao
muito menor que a dgua quando nio sdo consideradas correcdes de heterogeneidades. Assim,
uma mesma dose serd dada em maior profundidade no reto (setas na Figura 4.14). Isso estd de
acordo com a Figura 2.14 (regido 3) da secdo 2.5.6 da Revisao Bibliogréfica.

Além disso, esse resultado foi obtido devido ao algoritmo de calculo utilizado nesse

estudo ser um método de cédlculo de convolucdo que ndo corrige o kernel de dose para a
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densidade entre os pontos de interagdo e deposicdo de dose como o método de superposicao,
havendo perda de informacao importante dos elétrons secunddrios na dose em regides de perda

de equilibrio eletronico como é o caso do ar no reto.

-
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Figura 4.13 — Distribuicdes de dose absoluta do campo obliquo posterior esquerdo do Caso 28 calculadas com
algoritmo Pencil Beam (a) sem corre¢do de heterogeneidade e (b) com corregdo de heterogeneidade e mesma UM.

Maior porg¢ao de reto encoberto por dose de 1500 cGy (regido azul indicada pela seta) em (b) que em (a).

Srivastava et al. (2013) estudou o efeito do preenchimento do reto na distribuicdo de dose
na prostata e oOrgdos de risco. Foi usado o algoritmo AAA do sistema de planejamento
Eclipse/Varian, que calcula a distribuicdo de dose pela superposicdo da dose depositada por
fétons primadrios, espalhados e elétrons secundarios, apresentando resultados melhores que o
algoritmo Pencil Beam Convolution, principalmente em interfaces com ar (Van Esch et al.,
2006). Esse trabalho mostrou subdosagem do PTV na interface com o reto quando o ultimo é
preenchido com ar em comparagdo com dgua para feixes de 6 e 15 MV, ao contrdrio dos
resultados obtidos aqui.

Por outro lado, ele notou a presenga de um ponto quente de maior intensidade no PTV
quando o preenchimento € feito com ar, comparado com o obtido com preenchimento de 4gua.
Além disso, mostrou dose média maior no reto e pontos quentes de 102% da dose prescrita (ou
maior) no reto, lateralmente a regido de sobreposi¢do com o alvo, apontando serem,
provavelmente, pelos campos obliquos posteriores na tentativa de tentar cobrir a parte posterior

do PTV na otimizacao (Srivastava et al., 2013).
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Ao se realizar um novo plano com corre¢do de heterogeneidade (sem utilizar os valores de
UM do plano sem correcdo), somente o Caso 39 necessitou ser reotimizado, devido a dose acima
do permitido em 10% do volume do reto (Figura 4.15). Ao analisar-se corte a corte, observou-se
também ser um caso com presenca de ar no reto. Como nesse caso a dose em reto ja estava alta
mesmo utilizando algoritmo sem correcdo de heterogeneidade, ao se criar um novo plano com
corre¢do, a atenuagdo do feixe foi menor e o volume de reto que recebeu a dose de 75 Gy foi
maior que os 10% tolerados (Figura 4.14b), necessitando que o plano fosse reotimizado. Isso esta
de acordo com o apontado por Srivastava et al. (2013) e descrito no pardgrafo anterior.

Pode-se pensar que um dos motivos para que houvesse diferencas médias baixas como as
da Tabela 4.7 fosse que o efeito do ar no reto tivesse encoberto o efeito da influéncia da
heterogeneidade do fémur. No entanto, ao considerar somente os casos sem qualquer volume de

ar no reto (11 casos) temos resultados muito proximos aos anteriores (Tabela 4.8).

Tabela 4.8 — Média e faixa das diferencas percentuais entre o planejamento com correcdo e mesmas UM com os
métodos Batho Modificado e ETAR com relag¢do ao plano sem correcdo para Dgsq, do PTV dos 11 casos observados

sem ar no reto.

Algoritmo Média das diferencas em Dysq, PTV (%) Faixa (%)
Batho Mod -0,7 £0,7 -2,1a0,6
ETAR -0,7+0,6 -20a0,4

Assim, as baixas diferencas percentuais em IMRT pode ser resultado da utilizacdo de
campos angulados, em que somente uma fracdo do campo passa por um dos fémures antes de
atingir o PTV.

Além disso, como o planejamento inverso ja considera as heterogeneidades para a
obtencdo de uma fluéncia e distribuicdo de dose 6timas, mesmo em célculos finais sem correcao
de heterogeneidade, em cada campo haverd o movimento das laminas (fluéncia) protegendo os
orgdos de risco e diminuindo ainda mais a influéncia das grandes heterogeneidades na

distribuicao de dose.
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Figura 4.14 — Distribui¢des de dose absoluta do Caso 39 calculadas com algoritmo Pencil Beam (a) sem correcdo de
heterogeneidade e (b) com correcdo de heterogeneidade por ETAR (novo plano) antes da reotimizagdo, sendo o PTV
aregido delimitada pela linha branca. Aumento no volume de reto encoberto pela isodose de 75 Gy (regido azul

indicada pela seta) em (b) em relagdo a (a).
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Isso é também demonstrado pelas diferengas percentuais médias nas UM dos 5 campos de

radiacdo (Tabela 4.9) serem menores que as obtidas em planejamentos 3D.

Tabela 4.9 — Média das diferencas do nimero de UM dos campos posterior (POST), obliquo posterior esquerdo
(OPE), obliquo anterior esquerdo (OAE), obliquo anterior direito (OAD) e obliquo posterior direito (OPD) e da
isodose de prescricdo nos novos planos com correcio de heterogeneidades em relagdo ao plano sem corre¢do padriao

dos 11 casos sem ar no reto.

Média das diferencas (%)

Algoritmo
POST OPE OAE OAD OPD Isodose de prescriciao
Batho Mod 09+09 0,7+£0,7 0,7+0,6 1,1£1,5 03+1,3 1,0+04
ETAR 0,7+1,0 0,7+0,6 0,6+0,6 1,1+14 02+14 0,7+04

As médias das diferencas entre as doses finais em 6rgdos de risco obtidas com 0 novo
plano com correcdo de heterogeneidades e as obtidas com o plano padrdo sem correcdo sao
mostradas na Tabela 4.10. Como para planejamentos 3D, foram obtidas discrepancias muito

pequenas nas doses que chegaram em reto e bexiga e diferencas absolutas menores que 2% em

fémures.

Tabela 4.10 — Média das diferencas percentuais entre o planejamento sem correcdo de heterogeneidade e o novo

planejamento com corregdo para doses nos 6rgaos de risco, considerando somente os 11 casos sem ar no reto.

Média das diferencas (%)
Algoritmo

D,q, fémures Dssq, reto D,q, reto Dss¢, bexiga D,q, bexiga

Batho Mod -1,4+0,2 -0,1 0,7 -0,2+0,2 0,7+0,3 -0,3+0,6
ETAR -1,5+0,3 -0,1+£0,9 -0,3+0,2 0,2+0,5 -0,3+£0,4
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5 CONCLUSOES

Ao considerar o refinamento do célculo para correcido de heterogeneidade, os resultados
apresentados para planejamentos radioterdpicos de neoplasia de prostata para os dois métodos de
tratamento mostraram diferencas percentuais na dose, tanto em volume alvo como 6rgdos de
risco, menores que a incerteza aceitavel nos protocolos clinicos atualmente.

Porém, ao utilizar as corre¢des de heterogeneidade, nota-se uma tendéncia de subdosagem
nos volumes avaliados. Além disso, preconiza-se a diminuicao na incerteza no cdlculo de dose
sendo, portanto, recomenddvel o uso de tais correcdes, principalmente pelas diversidades
encontradas em cada paciente (volume do PTV, volume dos fémures, volume do paciente,
densidade dos fémures, presencga de ar no reto, etc.) e por influéncia da energia de feixe escolhida
e geometria de campos usada.

Por conta disso, seria interessante investigar o comportamento das corre¢des de
heterogeneidades para esse sitio de tratamento em célculos com algoritmos mais avangados como
os baseados em Monte Carlo e avaliacOes dosimétricas em simuladores antropomorficos, por

exemplo.
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APENDICE A - Validacio de Algoritmos de Calculo de Dose

Para a utilizagdo dos algoritmos de planejamento, principalmente nos quais o transporte
da radiacdo foi modelado, é de grande importancia que esses passem por testes de garantia da
qualidade antes de serem utilizados clinicamente no servi¢co, o que € chamado de validacdo dos
algoritmos, e que esse controle de qualidade se mantenha ao longo da utilizagdo desses sistemas.
Dentre esses testes estdo incluidos a avaliacdo da seguranca para modifica¢do de dados (senhas),
a correta transferéncia de imagens, a entrada dos dados caracteristicos da maquina de tratamento,
o modelamento, o calculo de dose, entre outros. Os testes dosimétricos avaliam a exatiddo, em
magnitude e posicdo, da distribuicdo de dose calculada pelos sistemas de planejamento
computadorizados; comparam se a dose calculada pelos sistemas de planejamento estd de acordo
com a dose medida no mesmo ponto, nas mesmas condi¢des de irradiacdo, dentro dos limites
aceitdveis atualmente para essa etapa do tratamento.

Para realizar os planejamentos 3D de tratamentos radioterdpicos de prdstata, foram
utilizados trés diferentes algoritmos do sistema de planejamento XiO: FFT Convolution,
Superposition e Fast-Superposition. Esse sistema de planejamento foi alimentado com os dados
do acelerador linear do Servico de Radioterapia do HC da UNICAMP, Clinac 2100C da empresa
Varian Medical Systems, com duas energias de fétons (6 e 10 MV).

O algoritmo Convolution € o algoritmo utilizado na rotina clinica atualmente no Servico
de Radioterapia da UNICAMP e foi validado pela equipe de Fisica Médica do servico conforme
o documento técnico “Testes de Aceitagdo e Especificacdo de Sistemas de Planejamento de
Tratamentos Radioterapicos”, TECDOC 1540, da Agéncia Internacional de Energia Atdmica
(IAEA TECDOC 1540, 2007). Esse documento retine um conjunto resumido dos testes propostos
pelo relatorio técnico TRS 430 — Determinacdo da Dose Absorvida em Feixe Externo de
Radioterapia, da mesma Agéncia (IAEA TRS 430, 2004). Além disso, o algoritmo passou por
uma auditoria externa realizada pelo Programa de Qualidade em Radioterapia do Instituto
Nacional do Cancer (PQRT/INCA) com uma compilacdo de testes desses protocolos presentes.
Alguns desses testes sdo mostrados na Tabela A.1, que apresenta as caracteristicas de irradiacdao
(tamanho de campo, acessorios, profundidade de medida, etc.) e os desvios aceitdveis para cada

situacgao.
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Tabela A. 1 — Principais testes dosimétricos para validagdo dos algoritmos de planejamento.

Distancia
Critério de
N°do Tamanho de | Profundidade Fonte- Off-axis
Geometria 5 Acessorios Aceitacido
Teste Campo (cm”) (cm) Superficie (cm) %)
(4
(cm)
Campo
1 quadrado 10x 10 10 100 -- -- 2
SSD
Campo
2 7x20 10 100 -- -- 2
retangular
Campo
3 7 x 20 10 100 Filtro 60° -- 3
retangular
Campo
4 quadrado 10x 10 10 90 -- -- 2
SAD
Campo
5 quadrado 10x 10 10 90 Filtro 60° -- 3
SAD
Campo X1=0,0
6 hemi- X2=10,0 5 95 Filtro 45° 2 3
bloqueado | Y1 =Y2=5,0
Campo X1=0,0
7 hemi- X2=10,0 5 95 -- 2 3
bloqueado | Y1 =Y2=5,0

A aceitacdo se dd pela avaliagdo dos desvios (0) entre as doses calculadas pelos
algoritmos do sistema de planejamento (D qicuiads) € as doses medidas com cdmara de ionizacao

em simulador de dgua (D,cqidq), Obtidos a partir da equagdo (A.1):

calculada”_  medida

5 =100%- (A.1)

medida

Todos os testes realizados para o algoritmo Convolution pelo PQRT/INCA ficaram dentro

dos limites de aceitacdo sugeridos por essa institui¢do e que concordam com os protocolos
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internacionais citados na metodologia. Para a utilizacdo dos demais algoritmos de calculo de dose
nesse trabalho, Superposition e Fast Superposition, esses testes do PQRT foram expandidos para
esses algoritmos, que também respeitaram os critérios de aceitacio.

Também foram realizados testes com fantoma composto por fatias de heterogeneidades de
pulmado, ar e osso. As medicdes foram realizadas com dosimetros termoluminescentes e ficaram
dentro dos critérios de aceitacdo de 5% para esses testes.

Para realizar os planejamentos por IMRT, foi utilizado o algoritmo Pencil Beam
Convolution do sistema de planejamento Eclipse, que foi alimentado com os dados do acelerador
linear do Servi¢o de Radioterapia do Centro Infantil Boldrini, Clinac 6EX da empresa Varian
Medical Systems com energia de 6 MV. Esse algoritmo foi validado pela equipe de Fisica
Meédica desse centro de acordo com os mesmos protocolos citados acima.

Os mesmos critérios avaliados em um sistema de planejamento 3D devem ser validados
também para IMRT, exceto pelas etapas de otimizacao e o uso de uma fluéncia ndo uniforme. Se
o sistema de planejamento obtém o melhor plano com otimizac¢do ainda ndo € possivel avaliar,
mas € possivel identificar se um plano inadequado for criado. Para isso, sdo realizados testes de
garantia da qualidade (QA — quality assurance) para todos os planos de IMRT criados e
aprovados para o tratamento.

Em planejamentos de IMRT, diferentemente de radioterapia 3D, ndo é possivel somente
comparar a dose medida e calculada em um ponto porque, em regides de alto gradiente de dose, a
precisdo € significativamente afetada pela incerteza na localizacdo espacial do ponto. A funcdo
gama (ou valor gama) é uma ferramenta de garantia da qualidade em IMRT, que avalia tanto a
diferenca de dose em regides de baixo gradiente de dose como a distancia para concordancia em
regides de alto gradiente, em que, para cada ponto de medida, a distribuicdo de dose calculada é
avaliada e € determinada a distancia entre o ponto de medida e o ponto mais préximo que exibe a

mesma dose (ICRU 83, 2010). Todos os pontos de célculo vao receber um valor I', dado por:

I'(r, ,r)=

m &

2 2 1/2
|:r (rm,rc)+5 (r,.r.) (A2)

Ad;, AD;,
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em que r(r,.r,)=|r,—r| €é a dimensio da distAncia para concordincia e

_D(,)-D(r,)

7z

€ a dimensao do erro na dose absorvida, sendo r,, a posicao do voxel

o(r,.r.)

prescrigio
de dose absorvida medida, r. a posi¢ao do voxel de dose absorvida calculada e D(r,,) € D(r.) sao
as doses absorvidas em r,, e r, respectivamente (ICRU 83, 2010). Os critérios geralmente aceitos
na avaliacdo da func@o gama sdo de 3% (diferenca nas doses calculada e medida) e 3 mm
(distancia para concordancia) (ICRU 83, 2010).

No Servigo de Radioterapia do Centro Infantil Boldrini, todo planejamento de IMRT
criado com o algoritmo Pencil Beam Convolution e feixe de 6 MV do acelerador linear Clinac
6EX € medido no mesmo equipamento. As distribuicdes de dose sdo obtidas em uma matriz
planar de detectores e avaliadas com a fun¢c@o gama, e os tratamentos sdo liberados somente
quando os critérios acima descritos sdo atingidos. Assim, além da validacdo do algoritmo com os
protocolos existentes, um controle de qualidade adicional do célculo de dose é realizado,

tornando valido o uso desse algoritmo com IMRT nesse trabalho.



APENDICE B — Resultados obtidos no estudo de planejamentos 3D

Tabela B. 1 — Volume (em cm®) de PTV e 6rgios de risco dos 25 casos estudados com planejamentos 3D.

VOLUME (CM?)
CASO a a

PTV ll;(iexl:il:z Ef:::;l_;o Reto Bexiga
1 2354 54,4 51,7 72,1 272,0
2 149,1 69,5 68,3 55,9 435,0
3 205,9 51,9 56,0 41,9 451,2
4 198,9 41,2 44,7 59,5 510,3
5 217,8 55,8 56,1 57,3 261,9
6 76,0 53,8 48,6 95,1 453,1
7 2259 52,6 51,3 38,4 270,9
8 207,9 60,3 64,5 72,9 325,6
9 1434 56,8 52,8 49,0 123,5
10 105,0 60,1 58,0 59,7 543,8
11 156,9 45,7 43,7 47,6 3428
12 167,7 63,9 60,2 69,9 436,6
13 86,2 50,7 49,8 45,0 296,3
14 88,7 61,4 51,3 39,3 458,2
15 141,8 50,2 49,4 64,4 1114
16 195,2 63,1 61,7 85,9 85,2
17 206,9 48,5 53,0 422 534,2
18 162,3 49,2 50,8 92,9 398,8
19 179,9 56,9 59,2 54,4 302,8
20 200,9 66,5 69,6 64,5 305,9
21 169,9 65,4 71,1 37,3 3448
22 236,8 58,7 57,6 71,1 635,2
23 308,0 59,1 56,2 74,4 439,7
24 122,8 60,0 63,4 41,5 164,0
25 135,8 54,1 48,4 73,6 369,3
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Tabela B. 2 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcio de heterogeneidade (e mesmas

UM) e as doses obtidas com plano sem correcio padro calculadas com algoritmo Convolution e feixe de 6 MV.

CONVOLUTION - 6 MV
CASO Diferenca (%)
Dys PTV_ | D Fémures D;s54 Reto D;s54, Bexiga

1 -2,8 -3,8 -2,6 -3,1

2 -2,0 -3,1 -1,6 2,1

3 3.2 4.4 3,0 3.2

4 -2,0 -1,4 -0,8 -1,6

5 2,7 -3,3 -2,5 -3,7

6 -4,6 -3,3 -4,0 -2,3

7 -1,8 2.4 -1,7 -2,2

8 -0,9 -1,5 -1,4 -1,0

9 -2,8 2,7 -2,1 -3,0
10 -3,3 -3,0 -3,6 -2,1
11 -2,7 -1,8 -2,5 -2,8
12 3,1 -4,1 -3,1 -2,7
13 -2,9 -2,6 -1,5 0,5
14 -1,3 -1,3 -1,0 0,0
15 2,1 -1,9 -2,1 -1,6
16 -2,9 -4,1 -1,2 -4,0
17 2,1 -3,6 -2,3 -2,3
18 -1,9 -4,5 -1,1 -2,5
19 2,1 -3,2 -2,0 2,4
20 -2,9 -2,6 -3,8 -3,8
21 22,7 -2,0 2,2 -2,3
22 -1,8 2,4 -1,5 -2,2
23 -2,0 -1,8 2,2 -2,3
24 -2,8 -2,8 2,4 -2,7
25 -4.4 -2,7 -4,0 -1,2
Média -2,6 -2,8 -2,3 -2,3
Desvio-padrio 0,8 0,9 0,9 1,1
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Tabela B. 3 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcdo de heterogeneidade (e mesmas

UM) e as doses obtidas com plano sem correcdo padrdo calculadas com algoritmo Superposition e feixe de 6 MV.

SUPERPOSITION - 6 MV
CASO Diferenca (%)
Dysq, PTV D,ﬁx Fémures D54 Reto D;s4, Bexiga

1 -2,2 -3,6 -2,0 -2,5

2 -1,6 2,4 -1,2 -1,8

3 2,4 -3,8 -2,3 2,4

4 -1,6 -0,9 -0,8 -1,1

5 2,1 -2,6 2,2 -3,1

6 -3,7 -2,4 -3,3 -1,5

7 -1,5 -1,7 -1,4 -1,7

8 -0,6 -0,8 -1,2 -0,7

9 2,2 -2,0 -1,8 -2,5
10 -2,6 -2,4 -3,0 -1,3
11 2,2 -1,3 2,1 2,2
12 -1,9 2,1 2,1 -1,5
13 2,4 -1,8 -1,1 0,4
14 -1,2 -0,7 -0,7 0,4
15 -1,7 -1,2 -1,8 -1,3
16 2,3 -3,1 -0,7 -3,4
17 -1,7 -3,4 -1,9 -1,7
18 -1,4 -3,2 -0,9 -2,0
19 -1,6 -2,5 -1,6 2,1
20 -2,5 -1,9 -3,3 -3,1
21 2,1 -1,4 -1,8 -1,8
22 -1,5 -1,9 -1,2 -1,7
23 -1,7 -1,4 -1,9 -1,9
24 2,4 2,1 -2,0 2,2
25 -3,6 2,1 -3,5 -0,7
Média -2,0 -2,1 -1,8 -1,8
Desvio-padrao 0,7 0,8 0,8 0,9
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Tabela B. 4 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcdo de heterogeneidade (e mesmas

UM) e as doses obtidas com plano sem correcio calculadas com algoritmo Fast-Superposition e feixe de 6 MV.

FAST-SUPERPOSITION - 6 MV
CASO Diferenca (%)
Dys PTV_ | D Fémures D54, Reto D54, Bexiga

1 -2,1 -3,6 2,1 -2,5

2 -1,6 2,4 -1,1 -1,8

3 2,4 -3,8 2.4 -2,4

4 -1,5 -0,9 -0,6 -1,0

5 -2,2 -2,5 -2,3 -3,2

6 -3,9 2,4 -3,3 -1,5

7 -1,5 -1,6 -1,5 -1,8

8 -0,7 -1,0 -0,2 -0,6

9 -2,3 2,1 -1,6 -2,6
10 -2,6 -2,3 -3,1 -1,3
11 2,3 -1,4 2,1 -2,3
12 -1,9 2,1 -2,2 -1,5
13 -2,5 -1,7 -1,1 0,4
14 -1,2 -0,7 -0,8 0,5
15 -1,7 -1,2 -1,9 -1,1
16 -2,3 -3,1 -0,8 -3,6
17 -1,7 -3,6 -1,9 -1,8
18 -1,4 -3,2 -0,8 -2,0
19 -1,6 2,4 -1,5 -2,1
20 25 -1,8 3,1 -3,1
21 -2,1 -1,4 -1,8 -1,8
22 -1,5 -1,8 -1,1 -1,8
23 -1,6 -1,3 -1,8 -1,9
24 -2,5 -2,0 -1,7 -2,2
25 -3,5 -2,0 -34 -0,8
Média -2,0 -2,1 -1,8 -1,8
Desvio-padrao 0,7 0,9 0,9 1,0
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Tabela B. 5 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcdo de heterogeneidade (e mesmas

UM) e as doses obtidas com plano sem correcdo padrdo calculadas com algoritmo Convolution e feixe de 10 MV.

CONVOLUTION - 10 MV
CASO Diferenca (%)
Dysq, PTV D,ﬁx Fémures D54 Reto D;s4, Bexiga

1 -2,2 -3,9 -2,0 -2,6

2 -1,5 2,7 -1,2 -1,9

3 -2,3 -4,1 2,4 -2,3

4 -1,6 -1,2 -0,9 -1,3

5 -1,9 -4,2 -1,8 -3,0

6 -3,0 2,4 -2,9 -1,8

7 -1,5 -2,3 -1,3 -1,6

8 -0,9 -1,7 -1,0 -0,8

9 2,1 2,2 -1,6 -2,3
10 -2,3 -2,5 2,7 -1,4
11 2,1 -1,3 2,1 -2,0
12 -1,7 -2,3 -1,8 -1,5
13 2,1 -2,3 -1,1 0,3
14 -1,0 -1,2 -0,9 0,3
15 1,6 -1,7 -1,7 -1,1
16 -2,1 -3,3 -1,0 -3,1
17 -1,6 -3,5 -1,8 -1,7
18 -1,4 -4,0 -0,9 -1,9
19 -1,4 -2,8 -1,6 -1,9
20 2.4 23 -3,0 -3,0
21 -2,1 -2,0 -1,8 -1,8
22 -1,5 -2,3 -1,1 -1,5
23 -1,4 -1,6 -1,6 -1,7
24 -2,2 2,4 -1,7 -2,0
25 -3,3 -2,3 -3,1 -1,2
Média -1,9 -2,5 -1,7 -1,7
Desvio-padrao 0,6 0,9 0,7 0,8
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Tabela B. 6 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcio de heterogeneidade (e mesmas

UM) e as doses obtidas com plano sem correcdo padrao calculadas com algoritmo Superposition e feixe de 10 MV.

SUPERPOSITION - 10 MV
CASO Diferenca (%)
Dysq, PTV D,ﬁx Fémures D54 Reto D;s54, Bexiga

1 -1,6 3,1 -1,6 -2,0

2 -1,1 -1,9 -0,9 -1,7
3 -1,8 -4,0 -1,7 -1,8
4 -1,2 -1,9 -0,5 -0,9

5 -14 2,9 -1,6 2,5

6 2.3 -1,5 2,5 -0,8

7 -1,1 -1,7 -1,0 -1,4
8 0,5 -1,6 0,7 0,5

9 -1,6 -1,6 12 2,0
10 -1,9 22 2.3 1,2
11 -1,7 -0,8 -1,6 -1,7
12 -1,1 -1,9 -1,5 -1,3
13 -1,7 -1,5 -0,8 0,6
14 -0,8 0,7 -0,5 0,3
15 -1,3 -1,1 -14 -0,9
16 -1,6 2,6 -0,6 2,6
17 1,2 2.9 -1,5 -1,4
18 -0,9 2,7 -0,6 -1,7
19 0,9 22 -1,1 -1,6
20 -1,9 -1,7 2,5 -2,5
21 -1,5 -1,5 -1,5 -1,4
22 1,2 -1,8 -1,0 1,4
23 -1,3 -1,4 -1,3 14
24 -1,7 -1,7 12 -1,7
25 2,5 -1,8 2,4 -0,7
Média -1,4 -1,9 -1,4 -1,4
Desvio-padrao 0,5 0,8 0,6 0,8
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Tabela B. 7 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com corre¢do de heterogeneidade (e mesmas

UM) e as doses obtidas com plano sem correcdo calculadas com algoritmo Fast-Superposition e feixe de 10 MV.

FAST-SUPERPOSITION - 10 MV
CASO Diferenca (%)
Dysq, PTV D,ﬁx Fémures D54 Reto D;s4, Bexiga

1 -1,6 -3,0 -1,6 -1,9

2 -1,1 -2,0 -0,9 -1,7

3 -1,7 -3,9 -1,7 -1,7

4 -1,3 -2,0 -0,4 -0,8

5 -1,3 -2,9 -1,7 -2,6

6 2,4 -1,5 -2,6 -1,0

7 -1,1 -1,6 -1,1 -1,3

8 -0,7 -1,5 -0,9 -0,5

9 -1,6 -1,6 -1,3 -1,9
10 -1,8 -2,3 2,4 -1,3
11 -1,7 -0,9 -1,6 -1,7
12 -1,2 -1,9 -1,6 -1,2
13 -1,9 -1,5 -0,9 0,2
14 -0,9 -0,6 -0,6 0,2
15 -1,2 -1,2 -1,4 -1,0
16 -1,6 -2,6 -0,5 2,7
17 -1,2 -2,9 -1,5 -1,4
18 -0,9 2,7 -0,6 -1,6
19 -0,9 2,2 -1,1 -1,5
20 -1,9 -1,7 -2,5 -2,5
21 -1,6 -1,5 -1,5 -1,4
22 -1,2 -1,8 -1,0 -1,3
23 -1,1 -1,6 -1,3 -1,4
24 -1,9 -1,7 -1,4 -1,6
25 -2,5 -1,9 -2,5 -0,6
Média -1,5 -2,0 -1,4 -1,4
Desvio-padrao 0,5 0,7 0,6 0,7
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Tabela B. 8 - Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcdo de heterogeneidade (novo plano)

e as doses obtidas com plano sem correcao calculadas com algoritmo Convolution e feixe de 6 MV.

CONVOLUTION - 6 MV
CASO Diferenca (%)
Dnﬁ,x Fémures D54 Reto D;54 Bexiga

1* 0,8 0,2 -0,3
2% 0,9 0,4 -0,3
3* 1,4 0,1 -0,2
-0,1 1,7 0,1
5 0,3 0,3 -1,0
2.4 0,6 1,8
7 -1,3 0,0 -0,3
8* 1,4 -0,9 0,0
9 2,1 0,3 -0,3
10 1,0 -0,2 0,4
11 -0,3 0,5 -0,3
12%* 2,0 -0,1 0,4
13* 2,7 0,6 1,5
14 -0,4 0,4 2,0
15% 2.4 -0,2 0,5
16* 1,5 1,3 -1,1
17* 0,1 -0,2 -0,2
18* -0,2 0,7 -0,6
19* 1,4 0,1 -0,4
20 -2,7 -0,8 -0,7
21 -2,3 0,6 0,8
22% 2,0 0,3 -0,1
23 -1,1 -0,2 -0,2
24* 1,6 0,1 0,1
25% 3,2 0,2 2,2
Média 0,8 0,2 0,2
Desvio-padrao 1,5 0,5 0,9
Média* 1,5 0,2 0,1
Desvio-padrao* 0,9 0,5 0,8

*14 casos sem mudanga de pesos dos planos com correcao de
heterogeneidades em relac@o ao plano sem corregdo.
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Tabela B. 9 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcio de heterogeneidade (novo plano)

e as doses obtidas com plano sem correcdo calculadas com algoritmo Superposition e feixe de 6 MV.

SUPERPOSITION - 6 MV
CASO Diferenca (%)
Dnﬁ,x Fémures D54 Reto D;54 Bexiga

1* 0,2 0,1 -0,3
2% 0,8 0,4 -0,3
3* 0,5 -0,1 -0,2
4 -0,3 1,6 0,3
5 0,1 0,0 -1,0
6 -0,5 1,3 2,7
7 -1,0 0,0 -0,2
8* 1,1 -1,0 0,0
9 -0,3 -0,1 -0,3
10 0,5 -0,5 0,5
11 -3,5 0,4 -0,8
12%* 1,8 -0,2 0,3
13* 2,7 0,6 1.4
14 -0,3 0,4 2,3
15% 2.4 -0,3 0,4
16* 1,6 1,3 -1,2
17* -0,1 -0,1 0,0
18* -0,2 0,5 -0,7
19* 1,1 -0,1 -0,6
20 -2,9 -0,7 -0,5
21 -5,9 0,7 0,0
22 -1,0 0,5 -0,4
23 -1,2 -0,1 -0,2
24 0,4 0,2 0,1
25% 2,8 0,1 2,3
Média -0,1 0,2 0,1
Desvio-padrao 1,9 0,6 1,0
Média* 1,2 0,1 0,1
Desvio-padrao* 1,1 0,6 1,0

*12 casos sem mudanga de pesos dos planos com correcao de
heterogeneidades em relacdo ao plano sem corregdo.
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Tabela B. 10 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com corre¢do de heterogeneidade (novo

plano) e as doses obtidas com plano sem correcédo calculadas com algoritmo Fast-Superposition e feixe de 6 MV.

FAST-SUPERPOSITION - 6 MV
CASO Diferenca (%)
D,ﬁx Fémures D54 Reto D;54 Bexiga

1* 0,0 0,0 -0,4
2 3,9 0,3 -0,3
3* 0,5 0,0 -0,1
-0,3 1,7 0,3
5 -2,3 -0,1 -1,0
-0,4 1.4 2,8
7* 1,6 0,1 -0,2
8* 1,0 -0,8 -0,1
9 -0,2 0,2 -0,1
10 0,7 -0,3 0,6
11 -0,6 0,4 -0,3
12%* 1,9 -0,2 0,5
13 -0,1 2,1 1,8
14 -0,3 0,3 2,1
15 -0,6 0,0 -0,1
16* 1,8 1.4 -1,3
17* -0,4 -0,2 -0,1
18* -0,1 0,6 -0,6
19* 1,3 0,2 -0,4
20 -2,8 -0,6 -0,6
21 -5,7 0,8 0,1
22 -0,9 0,7 -0,4
23* 2,3 -0,4 -0,3
24 -0,6 0,9 0,3
25% 2,8 0,2 2,0
Média 0,1 0,3 0,2
Desvio-padrao 1,9 0,7 1,0
Média* 1,2 0,1 -0,1
Desvio-padrao* 1,0 0,6 0,8

*11 casos sem mudanga de pesos dos planos com correcao de
heterogeneidades em relacdo ao plano sem corregdo.
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Tabela B. 11 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com corre¢do de heterogeneidade (novo

plano) e as doses obtidas com plano sem corre¢do calculadas com algoritmo Convolution e feixe de 10 MV.

CONVOLUTION - 10 MV
CASO Diferenca (%)
Dnﬁ,x Fémures D54 Reto D;54 Bexiga

1* -0,7 0,1 -0,5
2% 0,3 0,3 -0,7
3* -0,1 -0,3 -0,3
4 -0,9 1,6 0,0
5% -0,3 -0,2 -1,1
6* 33 -0,4 -0,1
7* 0,7 0,2 0,0
8* 0,4 -0,5 0,2
9% 1,3 0,5 -0,2
10 -0,2 -0,2 0,4
11 -0,9 0,2 -0,3
12* 1,2 0,0 -0,3
13* 1,8 0,5 1,1
14* 1,4 0,2 0,5
15% 1,6 -0,3 0,5
16* 0,9 0,9 -1,0
17* -0,8 -0,1 -0,1
18* -1,0 0,4 -0,6
19* 0,5 -0,3 -0,5
20* 1,6 -0,7 -0,6
21% 1,6 0,1 0,2
22% 1,2 0,2 0,0
23* 1,7 -0,3 -0,3
24* 1,2 0,1 0,3
25% 2,1 -0,1 1,6
Média 0.7 0.1 -0.1
Desvio-padrao 1,1 0,5 0,6
Média* 0,9 0,0 -0,1
Desvio-padrao* 1,0 0,4 0,6

*22 casos sem mudanca de pesos dos planos com correcdo de
heterogeneidades em relacdo ao plano sem corregao.
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Tabela B. 12 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com corre¢c@o de heterogeneidade (novo

plano) e as doses obtidas com plano sem corre¢do calculadas com algoritmo Superposition e feixe de 10 MV.

SUPERPOSITION - 10 MV
CASO Diferenca (%)
D,ﬁx Fémures | D54 Reto | D54 Bexiga

1* -0,7 -0,1 -0,5
2% 0,5 0,2 -0,7
3* -1,1 -0,1 -0,2
4 -2,2 1,5 -0,1
5% -0,1 -0,3 -1,2
6* 3,2 -0,8 0,1
7% 0,6 0,0 -0,2
8* -0,2 -0,6 0,1
9% 1,4 0,4 -0,3
10 -0,8 -0,3 0,4
11 -0,8 0,2 -0,3
12%* 0,8 -0,4 -0,2
13* 1,8 0,2 0,9
14* 1,5 0,3 0,5
15% 1,5 -0,3 0,3
16* 0,8 0,6 -1,1
17* -0,8 -0,3 -0,1
18* -0,5 0,1 -0,9
19%* 0,4 -0,3 -0,6
20* 1,2 -0,7 -0,5
21% 1,2 -0,1 0,2
22 -2,0 0,4 -0,5
23* 1,3 -0,2 -0,2
24* 1,2 0,3 0,1
25% 1,6 0,0 1.4
Média 0,4 0,0 -0,1
Desvio-padrao 1,3 0,5 0,6
Média* 0,7 -0,1 -0,2
Desvio-padrao* 1,0 0,4 0,6

*21 casos sem mudanga de pesos dos planos com correcao de
heterogeneidades em relac@o ao plano sem corregdo.
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Tabela B. 13 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcdo de heterogeneidade (novo

plano) e as doses obtidas com plano sem correcédo calculadas com algoritmo Fast-Superposition e feixe de 10 MV.

FAST-SUPERPOSITION - 10 MV
CASO Diferenca (%)
D,ﬁx Fémures | D;s4 Reto | D54 Bexiga

1* -0,5 0,0 -0,5
2% 0,6 0,3 -0,7
3* -1,1 -0,2 -0,2
4 -2,3 1,7 0,2
5% -0,1 -0,4 -1,3
6* 3.4 -0,8 0,0
7* 0,7 0,0 -0,3
8* -0,2 -0,6 0,1
9 1,4 0,5 -0,3
10 -0,8 -0,4 0,3
11 -0,9 0,2 -0,2
12* 0,8 -0,5 0,0
13%* 1,9 0,5 0,9
14* 1,5 0,3 0,5
15% 1,5 -0,3 0,2
16* 0,8 0,7 -1,2
17* -0,9 -0,4 -0,3
18* -0,5 0,1 -0,8
19* 0,4 -0,2 -0,5
20* 1,3 -0,7 -0,6
21% 1,3 -0,1 0,2
22 -1,9 0,5 -0,5
23* 1,0 -0,3 -0,3
24* 1.4 0,2 0,3
25% 1,6 -0,1 1.4
Média 0,4 0,0 -0,1
Desvio-padrao 1,3 0,5 0,6
Média* 0,8 -0,1 -0,2
Desvio-padrao* 1,1 0,4 0,6

*21 casos sem mudanca de pesos dos planos com correcdo de

heterogeneidades em relacdo ao plano sem corregao.
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APENDICE C - Resultados obtidos no estudo de planejamentos de IMRT

Tabela C. 1 — Volumes (em cm®) de PTV e 6rgdos de risco dos 14 casos estudados com planejamentos IMRT.

VOLUME (CM?)
CASO A "

PTV g?;gil::; Ef:::;rlao Reto Bexiga
26 216,0 53,0 53,2 39,7 559,0
27 132,3 40,4 42,4 49,1 370,3
28 167,3 51,4 44,5 76,1 1944
29 147,8 59,1 58,7 42,6 265,4
30 180,9 59,5 59,4 50,2 161,4
31 199,9 45,8 46,4 64,9 352,7
32 223,4 46,2 46,8 58,8 2234
33 151,6 54,0 56,0 99,5 583,9
34 199,4 52,1 50,6 63,1 335,1
35 228.5 45,6 49,1 64,2 149,2
36 194,1 57,8 62,9 442 182,8
37 153,3 54,0 56,2 75,0 286,2
38 244.5 56,8 51,5 71,2 553,6
39 295.,6 74,8 77,6 70,7 329.,6
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Tabela C. 2 — Diferengas percentuais entre as doses obtidas no plano com corregdo de heterogeneidade (e mesmas

UM) calculadas com método de corre¢do Batho Modificado com relag@o as doses obtidas com plano sem corregéo.

PENCIL BEAM CONVOLUTION — BATHO MODIFICADO
Diferenca (%)
CASO
Dysq, PTV D, Fémures | Dss4 Reto | D, Reto | Dssq Bexiga | D,q Bexiga
26+ -0,6 2,2 -0,5 -0,8 -0,6 -1,1
27%% -0,9 2,4 0,3 -1,5 0,1 -1,1
28 0,9 -3,5 0,6 -0,5 1,5 2.4
29%* 2,1 3,3 2,0 2,1 2,1 2,8
30 0,1 0,9 0,1 0,8 0,3 0,4
31w -0,7 2,4 0.9 0,8 0,1 -1,0
32 -1,1 2.4 -1,3 -1,6 -0,5 -1,8
33 0,7 22 0,5 0,7 0,3 0,4
34 0,6 0,8 0,3 0,6 1,0 0,0
35%* -0,1 -1,7 0,4 -0,4 0,5 -1,3
367+ -0,6 -1,7 -0,6 0,7 0,2 -1,2
37%* -1,3 2,9 -1,9 -1,6 0,1 -1,6
38w 0,6 -1,8 22 0,7 0,1 0,5
39 0,9 2,0 -12 -1,0 0,9 -12
Média -0,6 2,2 -0,8 -0,9 -0,1 -1,2
Desvio-padrao 0,8 0,8 0,8 0,6 0,9 0,8
Meédia™* -0,7 22 0,9 -0,9 -0,1 -1,2
Desvio-padrao™* 0,7 0,7 0,9 0,7 0,8 0,8

**]1 casos sem qualquer volume de ar no reto
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Tabela C. 3 — Diferengas percentuais entre as doses obtidas no plano com corre¢do de heterogeneidade (e mesmas

UM) calculadas com método de correcdo ETAR com relag@o as doses obtidas com plano sem correcdo padrio.

PENCIL BEAM CONVOLUTION - ETAR
Diferenca (%)
CASO
Dysq, PTV D, Fémures | Dss4 Reto | D, Reto | Dssq Bexiga | D,q Bexiga
26%* -0,6 2,3 0,1 -0,8 -1,3 -0,9
27%% -1,1 23 1,2 -1,7 0,7 -12
28 1,1 4,1 0,6 0,2 1,8 2,2
29 2,0 32 2,0 2,0 -1,7 2.7
30 0,2 -1,1 0,3 -0,6 0,6 -0,2
31 -0,6 2,6 0.8 -0,9 0,4 0,9
32 -1,1 2,5 -14 -1,7 0.8 -1,7
33 -0,8 2,1 0,6 -0,9 0,7 0,3
34 0,4 -0,9 0,0 0,4 0,8 0,0
35%* -0,1 -2,0 0.4 -0,5 0,6 -1,4
36%* -0,4 -1,6 0,4 -0,6 0,4 -1,1
37%* -1,0 2,9 -1,9 -1,4 0,3 1,2
38 -0,3 -1,6 -1,8 -04 0,1 0,0
39 -0,8 2,0 -12 0,9 -1,6 -1,1
Média -0,5 2,1 -0,6 -0,9 -0,2 -1,1
Desvio-padrio 0,8 1,0 1,0 0,7 1,0 0,8
Meédia™* -0,7 2,2 0,8 -0,9 0,4 -1,0
Desvio-padrao™* 0,6 0,6 1,0 0,7 0,8 0,8

**]1 casos sem qualquer volume de ar no reto
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Tabela C. 4 — Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com corre¢io de heterogeneidade (novo plano)

calculadas com método de correcao Batho Modificado com relag@o as doses obtidas com plano sem correc¢do padrao.

PENCIL BEAM CONVOLUTION — BATHO MODIFICADO
CASO Diferenca (%)
D,, Fémures D;s% Reto D, Reto Ds_s% Bexiga D,-, Bexiga
267 -1,7 0,1 -0,1 0,6 -0,4
27 -1,6 1,3 -0,6 1,2 -0,3
28 4,3 -1,3 -1,4 0,8 3,1
29 -1,1 0,2 0,0 0,0 -0,8
30 -1,0 0,2 -0,9 0,3 -0,4
31 -1,7 -0,2 -0,2 0,8 -0,4
32 -1,5 -0,2 -0,5 0,6 -0,7
33 -1,5 0,2 0,0 0,4 0,3
34 -1,4 -0,3 -0,1 0,4 -0,6
35 -1,6 -0,2 -0,2 0,7 -1,1
36%* -1,0 0,0 -0,1 0,8 -0,5
37%* -1,6 -0,7 -0,4 1,0 0,9
38+ -1,2 -1,6 -0,1 0,7 0,2
39 -1,1 -0,6 0,1 -0,9 -1,0
Média -1,6 -0,2 -0,3 0,5 -0,6
Desvio-padrao 0,8 0,7 0,4 0,5 0,9
Média** -1,4 -0,1 -0,2 0,7 -0,3
Desvio-padrao** 0,2 0,7 0,2 0,3 0,6

*#*]1 casos sem qualquer volume de ar no reto
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Tabela C. 5 - Diferencas percentuais entre as doses obtidas no plano com correcdo de heterogeneidade (novo plano)

calculadas com método de correcdo Batho Modificado com relag@o as doses obtidas com plano sem correcéo padrio.

PENCIL BEAM CONVOLUTION — ETAR
CASO Diferenca (%)
D,, Fémures Ds_s% Reto D,4, Reto Ds_s% Bexiga | D, Bexiga
26 -1,7 0,5 -0,2 -0,8 -0,2
27 -1,5 2,1 -0,7 0,5 -0,2
28 -5,2 -0,6 -1,4 0,7 -3,3
297%% -1,0 0,0 0,0 0,2 -0,6
30 -1,2 0,1 -0,9 0,4 -0,4
31%* 2,1 -0,2 -0,3 0,2 -0,4
32k -1,4 -0,2 -0,5 0,6 -0,5
33k -1,5 0,2 -0,2 0,4 0,4
34 -1,5 -0,4 -0,1 0.4 -0,4
35k -1,7 -0,2 -0,3 -0,7 -1,2
36 -1,2 0,2 0,0 0,9 -0,6
37 -1,8 -1,0 -0,4 0,4 -0,2
38 -1,3 -1,6 -0,1 0,0 0,3
39 -1,0 -0,7 0,2 -1,5 -1,0
Média -1,7 -0,1 -0,3 0,1 -0,6
Desvio-padrao 1,0 0,8 0,4 0,7 0,9
Média** -1,5 -0,1 -0,3 0,2 -0,3
Desvio-padrao** 0,3 0,9 0,2 0,5 0,4

**]1 casos sem qualquer volume de ar no reto
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ANEXO A - Aprovacio do Comité de Etica em Pesquisa

FACULDADE DE CIENCIAS MEDICAS
COMITE DE ETICA EM PESQUISA

(%) www.fem.unicamp.br/fem/pesquisa

CEP, 22/03/11
(Grupo 111)

PARECER CEP: N° 076/2011 (Este n° deve ser citado nas correspondéncias referente a este projeto).
CAAE: 0046.0.146.,000-11

I - IDENTIFICACAO:

PROJETO: “AVALIACAO DA CORRECAO DE INOMOGENEIDADES EM
PLANEJAMENTOS 3D E IMRT DE TRATAMENTOS RADIOTERAPICOS DE
NEOPLASIA DE PROSTATA”.

PESQUISADOR RESPONSAVEL: Bruna Biazotto

INSTITUICAO: Hospital das Clinicas/UNICAMP

APRESENTACAO AO CEP: 09/02/2011

APRESENTAR RELATORIO EM: 22/02/12 (O formuldrio encontra-se no sife acima).

I1 - OBJETIVOS.

Avaliar a influéncia das corregdes de inomogeneidade nas distribuigdes de dose em
tratamentos de neoplasia de prostata pela influéncia da alta densidade 6ssea e quantificar as
diferencas de cobertura em volumes alvo ¢ érgfios de risco nos principais sistemas de
planejamento conformacionais 3D como por intensidade modulada (IMRT).

11 - SUMARIO.

O estudo sera desenvolvido no servigo de radioterapia do HC/UNICAMP. O projeto serd
realizado baseando-se m tomografias de plancjamento de pacientes que apresentam neoplasia de
prostata. A andlise de dados serd feita através da verificagio do histograma dose-volume, a partir
de pardmetros de dose média, desvio padriio e doses maximas ¢ minimas significantes. Serdo
calculadas fragdes de volume alvo ¢ dos volumes dos 6rgéos de risco.

IV - COMENTARIOS DOS RELATORES.

0 estudo sera realizado com base na analise das tomografias dos pacientes ¢ informagdes
do prontudrio. O Termo de Consentimento Livre e Esclarecido pode ser dispensado.

V- PARECER DO CEP.

O Comité de Etica em Pesquisa da Faculdade de Ciéncias Médicas da UNICAMP, apds
acatar os parcceres dos membros-relatores previamente designados para o presente caso e
atendendo todos os dispositivos das Resolugdes 196/96 e complementares, resolve aprovar sem
restrigdes o Protocolo de Pesquisa, a dispensa do Termo do Consentimento Livre e Esclarecido,
bem como todos os anexos incluidos na pesquisa supracitada.

Comité de Eties em Pesquisa - UNICAMP

Rua: Tessilia Vicira de Camargo, 126 FONE (019) 3521-8936
Cainvs Postal 6111 FAX (019) 3521-7187
13083-887 Campinas - SP cep@fem,unicamp.br
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\‘? FACULDADE DE CIENCIAS MEDICAS
& ,}‘; COMITE DE ETICA EM PESQUISA
2y a

'@?y ® www.fom.unicamp.br/fem/pesquisa

cAMBP

O contetddo ¢ as conclusdes aqui apresentados sio de responsabilidade exclusiva do
CEP/FCM/UNICAMP ¢ nio representam a opinido da Universidade Estadual de Campinas nem
a comprometem,

VI - INFORMACOES COMPLEMENTARES.

O sujeito da pesquisa tem a liberdade de recusar-se a participar ou de retirar seu
consentimento em qualquer fase da pesquisa, sem penalizagio alguma e sem prejuizo ao seu
cuidado (Res. CNS 196/96 — Item IV.1.f) e deve receber uma cépia do Termo de Consentimento
Livre e Esclarecido, na integra, por ele assinado (Item IV.2.d).

Pesquisador deve desenvolver a pesquisa conforme delineadz no protocolo aprovado e
descontinuar o estudo somente apés andlise das razdes da descontinuidade pelo CEP que o
aprovou (Res. CNS Item II.1.z), exceto quando perceber risco ou dano ndo previsto ao sujeito
participante ou quando constatar a superioridade do regime oferecido a um dos grupos de
pesquisa (Item V.3.).

O CEP deve ser informado de todos os efeitos adversos ou fatos relevantes que alterem o
curso normal do estudo (Res. CNS Item V.4.). E papel do pesquisador assegurar medidas
imediatas adequadas frente a evento adverso grave ocorrido (mesmo que tenha sido em outro
centro) e enviar notificagdo ao CEP e a Agéncia Nacional de Vigilincia Sanitéria — ANVISA —
Jjunto com seu posicionamento.

Eventuais modificagdes ou emendas a0 protocolo devem ser apresentadas ao CEP de
forma clara ¢ sucinta, identificando a parte do protocolo a ser modificada e suas justificativas.
Em caso de projeto do Grupo I ou IT apresentados anteriormente 2 ANVISA, o pesquisador ou
patrocinador deve envia-las também a mesma junto com o parecer aprovatorio do CEP, para
serem juntadas ao protocolo inicial (Res. 251/97, Item I11.2.¢).

Relatérios parciais e final devem ser apresentados ao CEP, de acordo com os prazos
estabelecidos na Resolug@io CNS-MS 196/96.

VII - DATA DA REUNIAO.
Homologado na Il Reunido Ordinaria do CEP/FCM, em 22 de margo de 2011.

Prof. Dr. Carld! Edugrdo Steiner
PRESIDENTE do COMITE DE ETICA EM PESQUASA

FCM / UNICAMP
Comité de Eticn em Pesquisa - UNICAMP
Rua: Tessilia Vieira de Camargo, 126 FONE (019) 35218936
Caixa Postal 6111 FAX  (019)3521.7187
13083.887 Campinas - SP cep@fem.unicamp.br
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