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O principal objetivo da radioterapia € forneceraondose possivel ao tumor,
de modo a destrui-lo, reduzindo ao maximo as dossdecidos sadios adjacentes ao
volume alvo. Para isso é necessario fazer um @arejto do tratamento. Quanto mais
complexo for esse tratamento, mais dificil seralangjamento, exigindo métodos
computacionais sofisticados na sua realizacao.

Nesse trabalho, verificou-se a qualidade do plamej@o do tratamento gerado
pelo sistema de planejamento de tratamento Ecligsea feixes de elétrons de 9 e 20
MeV, avaliando sua exatiddo e acuracia no calceldistribuicbes de dose em diversas
situagdes clinicas complexas. Foram desenvolvidessctestes adaptados a realidade
brasileira, tendo como referéncia os tratamentdeterapicos realizados no Instituto
Nacional do Cancer.

O sistema desenvolvido para a verificagdo da caddidde sistemas de
planejamento de tratamento com elétrons mostrafisiente na avaliacdo do sistema
de planejamento Eclip8k identificando as falhas dos seus algoritmos,cggaimente
no planejamento das isodoses. O sistema de vedbcéoi validado em relacdo ao
meétodo de Monte Carlo e aos dados experimentaiscéonara de ionizacdo e mostrou

as falhas dos algoritmgencil beangeneralizado e eMC.
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The main objective of radiotherapy is to delivee highest possible dose to the
tumour, in order to destroy it, reducing as muclp@ssible the doses to healthy tissues
adjacent to the target volume. Therefore, it isessary to do a planning of the
treatment. The more complex is the treatment, tbeerdifficult the planning will be,
demanding computation sophisticated methods iexiézution, in order to consider the

heterogeneities present in the human body.

In this work the quality of the treatment planniggnerated by Eclipse
commercial treatment planning system for electreanhs of energy 9 and 20 MeV was
verified and their accuracy in the calculation okd distributions for several clinical
situations was evaluated. Tests cases had beemopesieaccording to the Brazilian
reality, having as reference the radiotherapy mneats carried out in the National
Institute of the Cancer.

The system developed for checking the quality eattnent planning systems
with electrons was efficient in evaluating the gs& planning system by identifying the
failures of their algorithms, especially in plangithe isodose. The verification system
has been validated against the Monte Carlo methddtlze experimental data with an
ionization chamber and showed the shortcomingseoéralized pencil beam and eMC

algorithms.
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1- INTRODUCAO

A radioterapia é um tipo de tratamento oncolégice ¢gem como objetivo
entregar a maior quantidade de radiacdo possiveblmne irradiado, danificando o
minimo possivel os tecidos sadios. Dependendo o de tumor e do estagio da
doenca, esta modalidade de tratamento pode seegata para o tratamento do cancer.

O tratamento de radioterapia pode ser realizadoditerentes tipos radiacoes
direta ou indiretamente ionizantes tais como fgt@hétrons, prétons e ions pesados.
Particularmente no Brasil, s&o mais utilizadosotsrfs e os elétrons.

A crescente aquisicdo de aceleradores de elétapazes de produzir feixes
terapéuticos de elétrons e fétons tem incentivadiiiaacdo desse tipo de equipamento
em substituicAo aos aparelhos de raios-x de oitagem utilizados nas terapias
superficiais.

Os feixes de elétrons sdo mais utilizados em tusnewperficiais e podem ser
utilizados na terapia exclusiva nos tumores de, psdgam de origem epitelial ou
linfomas cutaneos de células T.

Quando um feixe de radiacdo incide em um paciesmies{mulador), a dose
absorvida varia com a profundidade, caracterizamda distribuicdo de dose no tecido
em questdo. Essa variacao depende de varias cesdigib de tecido, energia do feixe,
profundidade, tamanho de campo, distancia da ®sistema de colimagéo do feixe.

Até 1970 as distribuicbes de dose eram geralmeateiladas considerando
gue o paciente era composto inteiramente de agea q simulador de tecido universal
e indicada como referéncia na medida da dose "esfeie fétons e de elétrons [1]. No
entanto, o corpo humano consiste em uma variedadéeeddos e cavidades com
diferentes propriedades fisicas e radiologicas. &pbrspectiva da dosimetria, 0s mais
importantes sdo os tecidos e cavidades que saubialdigicamente diferentes da agua,
chamados de heterogeneidades. Estas incluem oé¢xjlas cavidades orais, os dentes,
as passagens nasais e 0s 0ss0s, bem como algensisatseridos no corpo humano,
tais como as proteses metalicas [2].

O processo que determina a distribuicdo de dospaci@nte é chamado de
planejamento do tratamento. Antes do planejamesdim,necessarios o diagnostico do

paciente e a aquisicdo de imagens de modo queapa é¢ planejamento da irradiacao



seja realizada a localizagcdo do tumor e dos te@dd®s vizinhos, a determinagéo da
energia do feixe para posterior determinacéo dalligzdo de dose no tumor, chamado
de volume alvo, e nos tecidos sadios vizinhos.

Quanto mais complexo for o tratamento, mais difsgta o planejamento,
exigindo métodos computacionais sofisticados narsalizacdo, de modo a considerar
as heterogeneidades presentes no corpo humano.iodamente, com o
desenvolvimento de novas técnicas computacionaoisivel desenvolver algoritmos
de calculo de dose mais complexos, tornando pdssiveplementacdo de sistemas de
planejamentos computadorizados. Com o advento rdagafia computadorizada em
pouco tempo a informacao da densidade em trés dimerpode ser aproveitada pelo
sistema de planejamento computacional. O proxinss@#oi 0 desenvolvimento de um
softwarepara planejamentos de tratamentos em trés dimensde

Recentemente, avancos na area fisica de algoriteogalculo de dose
associados com um desenvolvimento dardwares e uma maior difusédo de
equipamentos computacionais trouxeram as basasag@ praticas para que a técnica
de Monte Carlo fosse utilizada em algoritmos deuwték de dose presentes em sistemas
de planejamentos comerciais.

Atualmente existem varios fabricantes de sistengapla@nejamento cada qual
com sua particularidade, ou seja, cada sistemdadejpmento utiliza um algoritmo de
calculo de dose diferente. Cada qual com suasalpdéts em tratar a dose absorvida e
espalhada com maior ou menor exatiddo. Em relat@beaogeneidade, cada fabricante
também escolhe métodos que a tratam de forma nmades ou mais complexa. No
entanto, é essencial que o algoritmo de calculdade tenha exatidao aceitavel, com
incertezas na faixa de £ 3% para tecidos homogémeds% para tecidos heterogéneos
[3].

O uso de tecnologias sofisticadas no tratamentmteadpico leva a riscos
inerentes, se estas tecnologias ndo forem adnaidéstr adequadamente. Assim, as
dificuldades para a realizacdo de um planejameméavel do tratamento tornaram-se
ainda maiores.

Recentes estudos de exposi¢cdes acidentais em eraghiat [4,5] fornecem
algumas licbes para os profissionais envolvidos catculo e administragdo de

tratamentos. Um relatério recente da Agéncia latgonal de Energia Atbmica (IAEA,



do inglés:International Atomic Energy Agencib] descreve 92 exposi¢cOes acidentais
em radioterapia. Deste numero de acidentes, 2@assteelacionados com o sistema de
planejamento computadorizado. Em 2000, um recentemglo de erros em
planejamento de tratamento ocorreu no Panama [@jr®estava relacionado com o0s
dados de entrada no sistema de planejamento ecalacaesultante de unidades
monitoras. Este erro atingiu 28 pacientes dos difaiseram a falecer.

Este fato enfatiza a importancia de um comissioméon@propriado € um
procedimento de controle de qualidade eficientesisismas de planejamento.

Adicionalmente, algoritmos para calculo de dosédes de elétrons sdo mais
complexos que os utilizados para fotons e requetem cuidado especial no
comissionamento e controle da qualidade na prdiiiciza.

Um grupo de pesquisadores em 1992 [7] nos Estadddo$) se reuniu no
chamado Grupo de Trabalho Colaborativo para Elst&CWG, do inglé€lectron
Collaborative Working Grouppara propor um conjunto de casos testes pareaoteia
qualidade de sistemas de planejamento para elgtrdes modo a analisar
qualitativamente os algoritmos de calculos de ddsezados. Os casos testes foram
realizados experimentalmente e os dados obtidoamfodisponibilizados para a
comunidade realizar a comparacdo com o sistem&dejpmento utilizado.

Em 1998, a Associagdo Americana de Fisica MédicAP(A, do inglés
American Association of Physics in Mediginem um relatorio sobre controle da
qualidade em sistemas de planejamentos computagioaaomendou a utilizacdo dos
dados disponibilizados pelo ECWG [8].

No Brasil, até hoje ndo foi desenvolvido nenhuntesig como o distribuido
para a comunidade americana de modo que as clieceslioterapia possam fazer seu
controle da qualidade independentemente. Em cantrd@, os dados do ECWG néo
sao disponibilizados facilmente para as clinicasad@terapia brasileiras. Assim, ha a
necessidade de implementagédo de um sistema deleotidr qualidade para sistemas de
planejamentos computadorizados para elétrons reil Bra

Em 1998 SAMUELSSONet al. [9] realizou casos testes para avaliar um
sistema de planejamento em trés dimensdes encdatuam desvio maximo de 9 %.

Posteriormente em 1999, DIN@ al. [10] reportou incertezas da ordem de

10% entre resultados medidos e calculados atraésndsistema de planejamento. Os



arranjos experimentais dos casos testes levaramcamideracdo principalmente
heterogeneidades de densidades baixas como asalattes elevadas como aluminio
em diferentes situagdes clinicas. O trabalho cangue o algoritmo de calculo de dose
concordava bem com os resultados experimentaiggi®es homogéneas compostas de
agua, mas em regides de alta densidade o algosiiperestimava o calculo da dose.
GLEGG [11] em 2003 testou dois sistemas de plarejsos. Os testes
descritos eram particularmente relacionados a dalselada em agua, nao avaliando o
calculo de dose na presenca de heterogeneidagesné&bntrou que nos dois casos 0
calculo da dose era superestimado em, no maximo, 1&8tre o calculado
experimentalmente e com o sistema de planejamdtdoalelamente a este fato,
CYGLER et al. [12] testou o primeiro sistema de planejamento ezcral com
algoritmo de célculo de dose baseado em Monte CafftiERAPLAN PLUS versao
3.8 daOncentra MasterplanForam testados 5 geometrias em trés situacoeeiés
de calculo de dose incluido heterogeneidades d@ lb@nsidade como o aluminio e de
alta densidade como o0sso. As energias utilizadeamfo9 e 20 MeV. A maior
discrepancia encontrada entre as medidas expedisentos valores calculados pelo
sistema de planejamento foi para um simulador cavidade de ar que atingiu o nivel
de 11% para a energia de 9 MeV e 6% para a endeg2® MeV. As discrepancias de
importancia se referem a 6% para a heterogenemladem simulador preenchido com
agua com cilindros de material simulador de osdse d% para 9 MeV e 8% para 20
MeV em um simulador de traquéia. Este sistema aeepdmento comercial ainda nao
se encontra disponivel em nenhuma clinica de texttmradioterapico no Brasil.
POPPLEet al.[13] em 2006 testou o sistema de planejamento mahe&om
algoritmo de célculo de dose baseado em Monte Ghrldgarian Medical Systems
Menos complexo que o THERAPLAN PLUS® na capacidd€eecalcular a dose em
tecidos heterogéneos o eMC utiliza uma simplificagd método de Monte Carlo. Os
autores utilizaram os testes do ECWG para avalidg€@ogeral a diferenga maxima foi
de 3% entre o medido experimentalmente e o calouwach o sistema de planejamento.
O relatério 105 [14] da AAPM relatou que as maialéerencas encontradas
entre os valores gerados pelos sistemas de plagaasne as medidas experimentais
ocorrem em tratamentos em que o campo de irradiag@olve regides de tratamento

contendo heterogeneidades, pulméo, 0osso ou cagidadar,



ou que estejam proximas a estas ou que contenkaarfisies irregulares.

Os testes e os procedimentos de controle de qdelig@ra sistemas de
planejamentos computadorizados utilizados nosnienéos radioterapicos com feixes
de elétrons néo estdo padronizados. O ECWG prdgbesatestes que a maioria dos
autores leva em consideragdo no momento de serarepen procedimento de
verificacédo e controle da qualidade dos sistemgdatesjamentos utilizados. A agéncia
IAEA no relatério 430 [15] recomenda que os tesieECWG sejam utilizados como
guia para a criacdo de casos testes adaptadoa paiaa clinica em cada instituicao.

Existe, portanto, a necessidade de se fazer undcestetalhado a fim de
estabelecer um conjunto de testes a serem readizades da implementacéo clinica do
sistema de planejamento computadorizado para efteoap0s sua implementacao
como controle de qualidade.

O objetivo deste trabalho é desenvolver casosstesiaptados a realidade
brasileira, tendo como referéncia os tratamentd®terapicos com feixes de elétrons
de 9 e 20 MeV realizados no INCA, Instituto Nacioda Céncer, no Rio de Janeiro,
para serem utilizados no controle da qualidade ideensas de planejamento de
tratamento utilizados nas terapias com elétronsdisgibuicdes de dose absorvidas
obtidas pelo sistema de planejamento Eclippara feixes de elétrons para os objetos
testes desenvolvidos serdo comparadas com asbudighies de dose obtidas
experimentalmente com o uso de camara de ionizag@o simulacdo de Monte Carlo
através do coédigo computacional EGSnEletron Gamma Shower of National
Reseach Council Canafl@ finalidade dessas comparacdes é verificaradidpde do
planejamento gerado pelos diversos algoritmos deulcdde dose do sistema de

planejamento Eclip$eé, avaliando a sua exatiddo em situacdes clinicaplexas.



2 — FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 - RADIOTERAPIA

As radiagbes penetrantes induzem danos em profachesd diversas do
organismo humano e, com isso, podem causar a rdert®lulas, a inibicdo da sua
multiplicacéo ou a sua multiplicacéo incorreta.

O principio basico da acado da radiacéo ionizaneesom tecido tumoral é a
ionizag&o, que direta ou indiretamente, é sofrielapseus atomos ou moléculas com a
consequente destruicdo das células malignas. Adeimores profundos podem ser
destruidos ou regredidos sob a acéo de feixedla & adequadamente aplicados.

O tratamento radioterapico pode ser dividido ensdiasses: braquiterapia e
teleterapia.

A braquiterapia € um método de terapia que utilimga ou vérias fontes
radioativas seladas a uma distancia de poucosnunds do tumor através de
aplicacdes intersticiais, intracavitarias ou supeis. Geralmente € indicada em cerca
de 10% dos pacientes que se submetem a radiot¢ifpiaPode ser empregada para
qgualquer neoplasia acessivel a uma fonte radigaemdo indicada rotineiramente no
tratamento das neoplasias do colo e do corpo otedia cabeca e pescoco, da regiao
perineal e dos tecidos moldsm alguns casos, a braquiterapia torna-se o méatedo
eleicdo, em razdo da proximidade com a massa tlnmnainuindo o risco de se
aplicar uma dose indesejavel nos tecidos sadieseules.

A teleterapia é o tipo de tratamento em que o pe&zieecebe a radiacdo
emitida por uma fonte posicionada a uma determiniigtancia do mesmo. Nesse tipo
de tratamento a radiacdo também atinge toda awgstrilecidos e 6rgaos) que estiver
no trajeto da radiacao ao tumor.

Os progressos da fisica médica na década de 3@ipemguantificar as doses

de radiacéo e estabelecer uma relacéo entre qadatalefeito bioldgico [17].



STRANDQVIST [17], em 1944, publicou os resultados dbservacoes
clinicas que relacionavam o efeito das radia¢desesus tecidos e da dose com o tempo
de administracao.

Inicialmente os efeitos da radiacdo eram avaliguohdas reacdes induzidas na
pele e a unidade correspondente foi denominadae"@otema”. A quantidade de
radiacao administrada era avaliada segundo a idsetesdo eritema. A avaliagao era,
no entanto, subjetiva e feita apds o tratamento.

Como no inicio do século passado era impossivekrobaios-X de
megavoltagem com tubos de raios-X, a radioterapidaimente utilizou o radio como
material radioativo. Mas havia uma limitacao det@wsda dificuldade de obtencéo do
radio. Por volta de 1930, tornaram-se disponiv@opos radioativos produzidos por
reatores nucleares. Assim, a radioterapia pasadgilizar outros materiais radioativos,
com diferentes caracteristicas para uso nas tergk8

A adocao da teleterapia com fonte de cobalto-60pooco antes do ano de
1950, no Canada, forneceu um grande avanco noiguespeito ao uso de feixes de
fotons de altas energias no tratamento do cancer.

Por muito tempo grande parte dos tratamentos deteaapia utilizou-se dos
aparelhos com fonte de cobalto-60. Com os deseinvehtos tecnoldgicos adquiridos
durante a Segunda Guerra Mundial, foi possivel ymindaceleradores lineares que
puderam ser utilizados na pratica clinica a pedif952 [19].

Com os avancgos obtidos, foi construido o primeimdeto de acelerador de
elétrons baseado em indugdo magnética para acedg¥aons. O acelerador foi
chamado de betatron. Este desenvolvimento podemwiderado historicamente o
ponto inicial da possibilidade da radioterapia dotons e elétrons de alta energia [20].

Avancos na area de fisica associados a uma melmpreensdo dos
mecanismos biofisicos da interacdo da radiacdo @omatéria trouxeram as bases
tedricas para um programa clinico padrao parataniento com fétons e a terapia com
feixes de elétrons de alta energia.

Em 1970, o betatron perdeu a popularidade paraealsradores lineares sendo

completamente repostos durante esta década.



Os aceleradores lineares modernos podem emitin d& raios-X, feixes de
elétrons com varias energias. Esta versatilidade é@xtrema importancia, pois permite
a realizacdo de multiplos tratamentos utilizandenags um equipamento.

Outras particulas tais como protons, néutrons os feesados também séo
produzidos por diferentes aceleradores e reatoueteares e algumas vezes Ssao
utilizados na radioterapia. No entanto, na maialis paises, nos tratamentos de
teleterapia ainda séo utilizados os feixes de +dieselétrons gerados por aceleradores

lineares e os de radiacdo gama produzidos poiddtaces d&€°Co [21].

2.2 — ACELERADORES LINEARES

Numerosos tipos de aceleradores tém sido constryid@ a pesquisa basica
em fisica nuclear de altas energias. Os varios tj@oaceleradores diferem na maneira
pela qual produzem o campo elétrico de acelerac@ongo 0 campo acelera as
particulas.

Em relacdo ao campo elétrico de aceleracédo, hadlasses de aceleradores:
0s eletrostaticos e os ciclicos [21].

Nos aceleradores eletrostaticos, as particulasc@eradas pela aplicacdo de
um campo eletrostéatico entre o filamento e alvavés de uma diferenca de potencial
constante no tempo. Devido a problemas de isolaggeracédo de alta voltagem, este
processo de producdo de raios-X € limitado, e nfAos€ivel conseguir energias altas
(até cerca de 2000 kV) [20].

Para obterem-se raios-X de energias maiores, é&g@de utilizar uma técnica
diferente de aceleracéo de particulas, sem a neéadsede altas diferencas de potencial
entre dois eletrodos. Uma das tecnologias dispinéve acelerador linear ciclico.

Aceleradores lineares ciclicos aceleram elétronsia energia cinética de 4 a
25 MeV utilizando microondas de radiofrequénciasdés equipamentos, os elétrons
sao acelerados no tubo acelerador. O guia de arhuz as ondas de radiofreqiéncia

ao tubo acelerador, onde elas contribuirdo na i@gle dos elétrons.



Para se acelerar o elétron sdo necessarias duees piaetdlicas com um
orificio no meio, paralelas e mantendo entre si tenado. Abandona-se um elétron no
centro do orificio da placa negativa e ele, pogcdodo campo elétrico criado, ira em
direcdo a placa positiva. Se isto ocorrer no vaaulétron, inicialmente parado,
ganhara mais energia e conseguira ultrapassarifieaiddde a placa positiva.

Substituindo o gerador de tensdo constante poraradgr de tenséo variavel,
que ora cria um campo elétrico em um sentido, oraetro, e acoplando-se uma seérie
de placas metélicas ligadas aos pares de geraégoessivel criar campos elétricos
variaveis.
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Figura 1: Demonstracdo de placas paralelas as s@@aiaplicados potenciais

variaveis. O elétron é acelerado a medida queltrapassando cada placa.

Deste modo o elétron é acelerado da esquerda paita dtravés do eixo do
tubo. A Figura 1 ilustra este processo. A primeira segunda placa irdo proporcionar
aceleracdo para o elétron. No momento em que mléé encontra dentro da placa, a
tensdo tem que ser invertida para que, quandotmmléstiver novamente na borda,
entre a segunda e a terceira placa, ele encontimemte tensdes favoraveis para a
aceleracdo. Como o elétron ficara cada vez magzyal distancia entre as placas tem
que ser aumentada a cada novo intervalo entre plpaea que ndo se perca o

sincronismo. Este € o principio basico de aceleragén tubo de ondas progressivas.



Em contraste com o feixe de fétons, que tem o eea focalizado no alvo
gerador dos raios-X do acelerador linear, um felgeslétrons origina-se em um ponto
do espaco que nao coincide com um componente derader. O termo “ponto virtual
da fonte” foi introduzido para indicar a localizacda fonte de elétrons. A distancia
fonte superficie efetiva (SSI do inglés;effective source surface distangepara
elétrons é definida como a distancia da posicatouig virtual ao ponto da distancia
fonte superficie (SSD, do ingléspurce surface distangenominal (geralmente o
isocentro do acelerador linear).

Ha vérias maneiras de se determinar a $SB mais comum consiste em
medir a dose a varias distancias do aplicadoréteoek variando o intervalo de ar entre
a superficie do simulador geométrico e o aplicatorlétrons (com intervalos de ar
entre 0 e 15 cm). Neste método, a dose absorvigedéa no simulador geométrico na
profundidade da dose maxima. Primeiramente, a dbservida é medida com o
simulador em contato com o aplicador de elétronterfralo de ar zero) e depois a
distanciag entre o aplicador de elétrons e o simulador gedenétsendo g variada.
Supondo quéy é a dose absorvida medida para o intervalo dellar(g= 0) ely € a
dose absorvida medida para uma distancia g ensaparficie do simulador e o
aplicador de elétrons, a lei do inverso do quadgamtte ser escrita como é mostrada na

equacgéao 1.

(1)

A equacéo (1) ainda pode ser escrita conforme agagu2.

o= 94 @
l g SSQ.ff + Zmé\x

A equacdo (2) descreve uma reta cujo coeficiergalancoefang é dado pela

equacao (3).
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1
coefang=———— 3
7SS, + 7, ©

Deste modo a SSkpode ser determinada a partir da equacéo 4.

1
ssR, =—— -z, 4
Q:ff Coefang max ( )

No caso de tratamento com fotons, os elétrons tdeeakrgia que deixam o
acelerador colidem com um alvo de metal, geralme@ateingsténio. Sdo colimados por
um colimador fixo primario localizado imediatamemj@ds o alvo para a producéo de
raios-X. A producéo de raios-X se da por um pracels desaceleracdo dos elétrons
interagindo com o campo elétrico dos nudcleos pesads atomos componentes do
alvo. S&o produzidos fétons com energia igual digarpelos elétrons desacelerados. E
a denominada radiacdo de frenamento (do aleBramstrahluny [22]. O feixe de
raios-X passa entdo por um filtro achatador quederhjetivo de uniformizar a dose no
campo de radiacdo. Na Figura 2 sé&o ilustrados wgaonentes do acelerador no modo
de operacdo de terapia com raios-X de megavoltagemp modo de terapia com

elétrons, nas Figuras 2a e b respectivamente.
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2: Componentes do acelerador linear clinico. A)l&ealor no modo de tratamento com

raios-X e B) Acelerador no modo de tratamento ctitrans [23].

No caso do tratamento com elétrons, o alvo ero fithatador séo retirados do
caminho do feixe de elétrons, passando este, em@o,uma janela bem fina,
abandonando o interior do acelerador. Passam mstente pelo colimador primario
fixo, obtendo-se um feixe bem fino de elétrons d@ a&nergia, praticamente
monoenergético. Este feixe tem um didametro 3 miliosg23] e tem que ser espalhado
por uma grande area antes de ser utilizado nortesitto de radioterapia.

O feixe utilizado em um tratamento de radiotera@ee ser plano na superficie
de irradiacdo, para assegurar que a variagdo desibise a area que cobre o volume
alvo seja pequena e que todos os pontos dentraoldong tratado recebam a dose
prescrita pelo radioterapeuta.

Ha varias maneiras de tornar um feixe estreitoléieoms em um feixe plano
sobre uma grande &rea de superficie cada uma ddetardistribuicdo de dose de
diferentes maneiras. O melhor desempenho, no entaribtido por aceleradores que
contenham folhas espalhadoras duplas, sendo aigximke um material de nimero
atdbmico alto como, por exemplo, cobre ou chumbaeganda de um material de baixo

ndamero atdmico como, por exemplo, aluminio.
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No sistema de folha dupla, como o ilustrado nar@d@y a primeira folha de
espalhamento é utilizada para produzir um feixe gwma certa profundidade, gera
uma distribuicao lateral de dose cuja forma se>am® daquela de uma gaussiana. A
planura da parte central do feixe € melhorada pelgunda folha, que tem uma
espessura nao uniforme para agir como folha egp@ia@ equalizar o pico da curva de
distribuicdo de dose. Como ja mencionado, a pranfeitha espalhadora € construida
com um material de alto nimero atdbmico e espessufarme, selecionada de acordo
com a energia dos elétrons utilizada. A segundeoéugida por um material de baixo

ndamero atdmico para minimizar perdas de energip [24

Feixe Estreito

+

1°Folha Espalhadora

2° Folha Espalhadora

Figura 3: Sistema de folhas espalhadoras utilizadasiceleradores lineares modernos

para feixes de elétrons [24].

Um feixe extenso e homogéneo é obtido. Este intidecadmaras de ionizagéo
de monitoragdo. As camaras de ionizagdo sao, norenét, do tipo de transmissao e
sao planas, o que favorece a cobertura do camgiooint

A funcéo da camara de ionizacdo € monitorar adax@ose, a dose integrada e

a simetria do campo. Ao contrario de camaras dbragbo utilizadas na dosimetria do
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feixe de tratamento, as camaras monitoras inteavagscelerador sdo, usualmente,
seladas, logo a sua resposta ndo depende de pegssaperatura.

Depois de passar pelas camaras de ionizacdo,edeaiwvamente submetido a
colimadores moveis do sistema de raios-X de althagem. Esses colimadores
consistem de 2 pares de blocos de chumbo ou tumgstém abertura variando de
0 x 0 cnf ao tamanho méaximo de, geralmente, 40 x 48 cm

O feixe de elétrons propaga-se pelo interior dosmeamlores primarios e
secundarios, sendo finalmente colimado por um eptieador (ou hastes colimadoras),
configurando o campo maximo projetado a uma diséhe 100 cm da fonte de raios-X
(ponto focal do alvo). Os blocos estdo restritage anoverem ao longo de uma linha
radial passando pelo foco.

A informacédo sobre o tamanho do campo em uso édaa pelo sistema
luminoso existente no cabecote do acelerador. Umbinacao de espelhos e fonte de
luz localizada entre o espa¢o das camaras e camesdecundarios projeta luz como
se fosse a radiacdo emitida do ponto focal de -baidsogo, o campo luminoso €&
coincidente com o campo de radiacao.

Enquanto os sistemas de colimagdo para raios-X efgavoltagem de varios
aceleradores lineares sao iguais, os sistemadidecao para elétrons variam bastante.
J& que os elétrons sdo espalhados prontamente accalimagédo deve ser alcancada
proxima a superficie da pele do paciente. Como R&palhamento consideravel de
elétrons da superficie do colimador primario, imalio os colimadores moveis; a taxa
de dose pode variar de um fator 2 ou 3 quando lmamores sdo abertos ao limite
maximo do tamanho de campo. Se o0s elétrons uskrasesse mesmo sistema de
colimacao, utilizado pelos fotons, seria dificilmter a exatiddo do fator de calibracao,
ja que esse é extremamente dependente da supddici@imador. Este problema foi
resolvido mantendo os colimadores de raios-X abedo limite e acoplando ao
acelerador um colimador auxiliar para elétrons oan& de aplicadores ou cones
estendidos até bem proximo da superficie do pagiem para cada tamanho de campo
quadrado como, por exemplo, 5x5, 10x10, 15x15, @@x25x25 crh Na Figura 4 s&o
ilustrados varios aplicadores de diversos aceleeadmeares de diferentes fabricantes,
e na Figura 5 é ilustrado o aplicadondaian Medical Systems
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Figura 4: Aplicadores utilizados para a colimacadaixes de
elétrons do acelerador linear 8@mens e Elekta

Figura 5: Aplicador utlizado para a colimagdo detrens no

acelerador linear ddarian Medical Systems

Nesse ponto, 0 espectro original j& sofreu um @egualargamento” que,
entretanto, ndo comprometera a qualidade clinideige assim obtido.
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Finalmente, o feixe de elétrons atinge o pacientsimulador, entregando a
dose absorvida prescrita no ponto desejado [22].

2.3 - DOSE ABSORVIDA

A dose absorvidd € uma grandeza dosimétrica fundamental definida pe
equacao 5.
dE

D=—
dir ©)

onde dE ¢é a energia média cedida pela radiacéo ionizambatéria em um volume
elementar alm é a massa nesse volume elementar. No Sistemndaotenal, a unidade

de dose absorvida € o joule por quilograma (Jgh nome € o gray (Gy).

2.4 — DISTRIBUICAO DE DOSE

Quando um feixe de radiacdo incide em um paciesdes{mulador), a dose
absorvida varia com a profundidade, caracterizamda distribuicdo de dose no tecido
humano. Essa variacado depende de diversos pardmatergia do feixe, profundidade,
composicao do meio, tamanho de campo, distancfande e sistema de colimacéo do
feixe.

No caso de tratamentos radioterapicos com feixeseldgons, a maior
vantagem reside na forma da curva de distribuigiolate em profundidade no eixo

central, especialmente no intervalo de 6 a 15 M&ga curva de distribuicdo de dose é
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caracterizada por uma regido de dose quase unifeeguEda de uma rapida queda da
mesma. Esta caracteristica € uma vantagem climibae soutras modalidades de
tratamento convencionais de fotons de megavoltagem.

Por causa das diferencas de geracdo e colimacéeix® de elétrons, a
distribuicdo de dose em profundidade e a dose perficie podem ser diferentes para
diferentes aceleradores clinicos de tratamentopidéica clinica, no entanto, nédo é
suficiente especificar apenas a energia do feiss, varios parametros que caracterizam
a variacdo da dose em profundidade ao longo doceirtral do feixe de elétrons. Este
passo é fundamental no procedimento de calculmsia @dministrada ao paciente. Esta
secao define alguns parametros que permitem ceract@ distribuicdo de dose no

corpo humano.

2.4.1 — Percentual de dose em profundidade

A curva de percentual de dose em profundidade (FDdPyazéao entre a dose
absorvida em uma determinada profundidade e aams®vida em uma profundidade
de referéncia, geralmente a profundidade de dosénmaaou seja, a profundidade de
equilibrio eletrdénico, conforme descrito na equa@ad regido onde a dose absorvida
cresce até atingir o valor maximo € chamada déwoedgbuild-up. O PDP depende da
energia, da profundidade, do tamanho de campospilemento e da distancia fonte-

superficie.

DX

PDP,(d, f,C,hv) =—*.100 ®)

Max

onde D, é a dose na profundidade em questl, é a dose na profundidade de

maxima dose é°DP, é o percentual de dose em profundidade nangfiofaded. O
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PDP depende da profundidadedo tipo de fontd, do tamanho de camp® e da

energia do feixav.
Curvas tipicas de PDP em agua para feixes climieadétrons para o tamanho

de campo 10x10 chmo eixo central sdo ilustradas na Figura 6.

100

50

PDP (%)

20 MeV
15 MeV
.

12MeV!
9MeV,

\
4 MeV fMéVL LLI
10

0 5

Profundidade (cm)

Figura 6: Curvas tipicas de PDP para feixes clénide elétrons para o tamanho de

campo 10x10 cfno eixo central em agua [21].

Tipicamente, a curva de dose em profundidade no @xtral de um feixe de
elétrons exibe uma alta dose na superficie se aaa@acom a curva de dose em
profundidade para um feixe de fotons ilustrada igaurd 7. No caso dos elétrons, a
curva de dose em profundidade permanece mais oasnariforme e cai rapidamente
com a profundidade. Estas caracteristicas oferaoe@ vantagem clinica sobre os

feixes clinicos de fotons no tratamento de tumsugerficiais.
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Figura 7: Curvas de dose em profundidade para ina te fétons proveniente de um

acelerador linear clinico para o tamanho de carfpaQ.cnf para a agua [21].

A dose em profundidade para uma energia espeafca essencialmente
independente do tamanho de campo quando a dis&mceo eixo central e a borda do
campo é maior que o alcance lateral dos elétropallesios. Neste caso, o equilibrio
eletrénico lateral existe. Com a diminuicdo do tahmade campo ndo ha equilibrio
eletrénico no eixo central e a dose em profundidaié muito sensivel ao tamanho de
campo como se pode observar na Figura 8 para wa €& elétrons de 20 MeV e

tamanhos de campo menores que 25x25 cm

. dxdem?
. 6x6 cm?

10x10 cm?

PDP (%)
4,
(=]
T

20 MeV

Profundidade (cm)

Figura 8: Comparacao de perfis de dose em profadditha agua de feixes de elétrons

no eixo central para a energia 20 MeV e varios tdros de campo [21].
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As distribui¢cdes ilustradas ndaguras 7 e 8sdo dadas para a incidéncia
perpendicular do feixe de elétrons no pacienteimulador. Para incidéncias obliquas
com angulos arbitrarioa entre o eixo central e paciente ou simulador héancgas
significativas nas caracteristicas das curvas d@ PBra o feixe de elétrons. Para
angulos pequenos de incidéneaiaa inclinacdo do PDP diminui e o alcance pratico €
essencialmente invariavel em relacdo a incidéncemal. Quando o éangulo de
incidéncia excede 60°, o PDP perde sua caracteridé forma e definicdo do alcance
pratico. Logo, este PDP nao pode ser aplicadbigiira 9apresenta o efeito do angulo
de incidénciao. na distribuicdo da dose absorvida [21]. As incdiés obliquas séao
utilizadas em determinadas situagfes clinicas een &unecessario que o feixe de

elétrons atravesse regides curvas.

PDP (%)

T

—

Profundidade no simulador (cm)

Figura 9: Curvas de PDP em agua para varias inci@&de feixe de elétrons. a) 9 MeV

e b) 15 MeV. A incidéncia normal é representada qd)°. No detalhe da figura é

destacada a profundidade de dose maximg,( para varios angulos [21].

A partir da curva de percentual de dose em proéiat# é possivel determinar
outros parametros necessarios para a caracteriziz@nergia do feixe clinico de
elétrons. As cinco definicbes dos diferentes patd@saele alcance para uma distribuicéo

de dose em profundidade no eixo central estagaldas na Figura 10.
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Figura 10: Curva tipica de PDP ilustrando os patérséy;, Roo, Rso, Ry, Rmax

Trés desses parametros sdo de alcangg B, R,), e dois constituem as

medidas nos niveis de dose de entradpd@e saida (§ no volume irradiado.

2.4.1.1 — Parametros clinicos do feixe de elétrons

Devido a complexidade do espectro, ndo ha uma ienénica que caracterize
completamente um feixe de elétrons. Varios par&setéio utilizados para descrever

um feixe tais como a energia provavej §k a energia meéedia na superficie do simulador

geométrico ou simuladorE ) e o R.

2.4.1.1.1 — Alcance pratico

O alcance pratico (fR € definido como sendo a profundidade onde a taage
no ponto de maior inclinagédo da curva de PDP (pdatmflexdo) intercepta a radiagcéo
de fundo (). Este valor, Rp, é obtido fazendo-se um ajustali dos dados na regido

descendente da curva de dose em profundidade #%tsee 20%. A radiacdo de fundo
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de fotons, que é definida como sendo a extrapoldaéxtremidade da distribuicdo de
dose em profundidade até o alcance pratico, é tandi#tida fazendo-se um ajuste
linear nos valores obtidos até o ultimo ponto daade distribuicdo de dose [22].
Devido a complexidade do espectro de elétrons ggrath acelerador linear, a
energia calculada a partir do alcance pratico est& diretamente relacionada com a
energia mais provavel do feixe de elétrons quarttkg@ a superficie do simulador
geomeétrico. A equacao 7 relaciona empiricamenteeagea mais provavel do feixe de

elétrons com o alcance pratico [21].

E,, = 022+ 109R, +0,0025R? (7)

2.4.1.1.2 — Alcance a meia profundidade

O alcance a meia profundidade;fRe a profundidade na qual a dose absorvida
atinge 50% do seu valor maximo. Em dosimetria dgais, a energia do feixe clinico
€ caracterizada pelosfr também chamado de indice de qualidade do febedédimons,
como especificado no TRS 398 [25]. Este indice ttemoenergia média do feixe de
elétrons, ja que, o feixe originario do aceleraon um espectro complexo. Como a
meia profundidade esta localizada na regido atnga aproximadamente metade dos
elétrons primarios, é razoavel supor que essa pdafade esteja mais relacionada com

a energia média do que com a energia mais prod@getlétrons incidentes. A energia
média dos elétrong,, na superficie do simulador geométrico ou do paeie2

relacionada com 4§83 como mostra a relacéo (8):

E, =CR,, (8)

onde C = 2,33 MeV/cm para agua.
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Na Figura 11, é apresentada a variacdo e¢ecBm a energia meédia na

superficie do simuladoi, .[22]

SSD OO
/
SSD 100cm
/

A Microtron, 10MeV no foil
WV Microtron, 10MeV foil

o Betatron , BBC 35Mev
# Betatron , Siemens 42MeV
Theory4 ,SSD ®©
Theory? , SSD 100cm
HPAZS

0 10 208 = G0 40
Ey[Mev)

Figura 11: Variacdo do fr com a energia média de varios

aceleradores de pesquisa [22].

2.4.1.1.3- Alcance Terapéutico

O alcance terapéutico {i é a profundidade na qual a dose absorvida atinge
90% do seu valor maximo. Este, se possivel, deireidd com a margem distal do
tratamento. Para uma dada energia, o comprimenssedetervalo depende da
uniformidade desejada da distribuicdo de dose efumididade na regido do alvo. Uma
diferenca na dose menor ou maior que 10% pode rcaosamudanca consideravel na
razao entre fracado de pacientes curados e dagpedesofrerdao complicagdes, fato esse
que faz com que seja desejavel o esforco para abtarvariagdo pequena dentro do

volume alvo [23].
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2.4.1.1.4- Dose superficial

A dose de entrada em um volume irradiado por uxefelinico de elétrons é
de grande interesse devido a sua importancia pamaw de pele poupada obtido. A
profundidade das camadas sensiveis a radiacdooabaiepiderme é geralmente da
ordem de 0,5 mm, uma profundidade que € acessix@lnpedidas precisas de dose com
varios detetores. A dose superficial (2 definida como sendo a razdo da dose

absorvida na profundidade de 0,5 mm em relacéd@lao sle dose maxima.

2.4.1.1.5- Radiacao de fundo de fotons ou Contaminacao ds-Kio

A radiacao de fundo de fétons ou contaminacéo ids-dano feixe de elétrons
(Dyx) € definida como sendo a extrapolagdo da cauddistebuicdo de dose em
profundidade até o alcance prético. Os fotons gat@sentes como uma contaminacao

do feixe de elétrons incidentes ou sao geradosdpyip meio irradiado.

2.4.2 — Perfil de Campo

Distribuicbes de dose ao longo do eixo central doem apenas parte da
informacdo requerida para uma acurada descriciodade dentro do paciente.
Distribuicbes de dose em duas dimensdes s&o datetas com informagdes do eixo
central em conjuncéo com perfis de dose de campo.

Os perfis de campo séo obtidos medindo-se a dopemmiicularmente ao eixo
central em uma profundidade arbitraria ao longasidoulador geométrico de medida.

As profundidades usuais de medida 43 e 10 cm com a finalidade de conferir a

conformidade com as especificacbes da maquina. a®uprofundidades sao
normalmente requeridas para configuracéo do sistienpdanejamento. Um exemplo de
perfil de campo medido na profundidade de maxinse @doapresentado na Figura 12.
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Figura 12: Exemplo de um perfil de campo para unefde elétrons obtido de
um acelerador clinico de energia de 12 MeV, prafiade de maxima dose e
tamanho de campo 25x25 tm

O perfil de campo é obtido através da normalizagéio a dose no eixo central
conforme a equagéo 9.

D.(D,,f,Chv)= %.100 ©)

z

onde D, € a dose relativa ao eixo centrdd, ¢ a dose em uma determinada
profundidade no eixo central, ou seja em 0 no ¥ix®, é a dose no eixo X. O eixo Y

também pode ser utilizado para se obter um pexfdainpo.
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2.4.3 — Curvas de Isodose

Nem sempre a dose no eixo central é suficiente papmanejamento do
tratamento do paciente e frequentemente a inforonapbre a curva de isodose
completa € requerida.

Curvas de isodose séo linhas passando atravestissge mesma dose. Essas
curvas sao obtidas em intervalos regulares de aloservida e sdo expressas como a
dose percentual em relagédo a um ponto de referémaienalmente o ponto de dose
maxima no eixo central. Conforme um feixe de ef&rpenetra em um meio, esse se
expande rapidamente abaixo da superficie, devidespalhamento. No entanto, o
espalhamento individual das curvas de isodose eariao nivel da isodose, energia do
feixe, tamanho de campo e colimacao do feixe [23].

Curvas de isodose para um feixe de elétrons de @@ para o tamanho de

campo 10x10 cfe SSD de 100 cm s&o ilustradas na Figura 13.

000 » = w b ow o ow e w Ay boowow o ow o ow v |
2.00 20 MeV 4
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1000 800 400  -200 000 200 400 800 800

Figura 13: Curvas de isodose para a energia 20 &Mvhanho de campo 10x10Ten
SSD de 100 cm.
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2.5 — DETERMINACAO DA DOSE ABSORVIDA

A dose absorvida pode ser determinada experimestddm utilizando-se
dosimetros, computacionalmente, através de um a6dig Monte Carlo e
analiticamente, utilizando-se uma abordagem mateanaaproximativa para o
planejamento do tratamento. Nesta secdo somené® sdvordados os métodos
utilizados no presente trabalho. A dose absorvaléterminada experimentalmente
utilizando camara de ionizacdo, calculada em vasistemas de planejamento e

simulada utilizando o método de Monte Carlo, codi@snrc.

2.5.1 — Dosimetros

Um dosimetro € um monitor de radiacdo que mede granadeza radioldgica
ou operacional, com os resultados relacionados aapocinteiro, 6rgdo ou tecido
humano. Um dosimetro juntamente com seu sisteméeitlga, normalmente um
eletrdmetro, é referido como sistema dosimétrico.

Para funcionar como um dosimetro, o medidor devesypo algumas
propriedades fisicas que s&o funcdo da grandezemétasa de interesse, com
apropriada calibracdo. Para ser util para uma métada pratica, este deve possuir
algumas caracteristicas desejaveis. Por exemploadioterapia o exato conhecimento
da dose absorvida em um ponto especifico assim egmossibilidade de derivar a dose
para um 6rgdo de interesse no paciente. Nestextontan dosimetro desejavel devera
ter as seguintes caracteristicas: resposta exat@ctsa, relacdo linear dose versus
resposta, independéncia do comportamento da respast 0 nivel de dose (ou taxa de
dose), resposta pouco dependente com a energisadagdes, pouca dependéncia

direcional e boa resolucao espacial.
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Obviamente nem todos o0s dosimetros podem satisfézdas estas
caracteristicas. A escolha de um dosimetro de gaadlideve levar em consideracao as
exigéncias da situacdo de medida. Por exemploradeterapia, as camaras de
ionizacdo sao recomendadas para a dosimetriadss fée radiacdo enquanto os filmes
radiograficos e radiocrdmicos séo indicados pardisas espaciais de distribuicdo de
dose.

2.5.1.1 — Camara de ionizagéo

Um dos dosimetros mais antigos e, ainda assim, asnnaais utilizados,
baseia-se nos efeitos produzidos quando uma parttaregada passa através de um
gas [26]. As camaras de ionizagdo sdo os detetlmste tipo mais simples, sendo
considerados os instrumentos mais préaticos e pepara medidas de exposi¢do e dose
absorvida.

Tais camaras consistem em geral de um fio cemtnainado eletrodo coletor,
circundado por uma parede que delimita a regidengteéda pelo gas. As particulas
carregadas ao atravessarem 0 gas causam ionizagbeitacoes em suas moléculas;
quando uma molécula neutra € ionizada, da origam alétron livre e um ion positivo.
Aplicando-se uma diferenca de potencial entre tragle e a parede da camara, 0s
elétrons livres migram em direcdo a parede, rewidiana formacdo de um pulso
elétrico. Neste caso, como a intensidade do siegemble da carga coletada, ela
dependera do numero de pares de ions produzidgésno

As camaras de ionizacdo operam em uma determiregidor de campo
elétrico chamada de saturacéo i6nica. Quando o aatgtrico é fraco, alguns ions
podem se recombinar e sé parte das cargas geradastéda. Mas a medida que a
diferenca de potencial cresce os ions sdo atrgidas os poélos elétricos e ndo tém
condicdo de se recombinar. Portanto, na regidoatl#ragao ibnica, todos os ions
formados sédo coletados, e o sinal € entdo prop@icedoenergia da radiacao ionizante.

As camaras de ionizacdo sédo os dosimetros maigados em radioterapia.
Apresentam os mais variados volumes e formas, plodeer esféricas, cilindricas ou de

placas paralelas. Algumas das camaras de ionizaiiiizadas em radioterapia sao
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llustradas na Figura 14. A escolha de materiaisjedsbes e forma da cavidade
dependem da finalidade a qual se destina a cassen como do tipo de radiacdo a
ser medida. No caso de uma camara de ionizacamalista medir exposicdo, suas
paredes devem ser de um material equivalente aenguanto que, em uma camara
destinada a medir dose absorvida no meio a parede skr equivalente ao meio em
guestdo. A desvantagem deste tipo de dosimetrcee iuiuz sinais de saida muito

pequenos.

Figura 14: Véarias camaras de ionizacgéo utilizadasaslioterapia.

O sinal elétrico gerado na camara de ionizacaoyemiente da coleta de
cargas, € medido por um equipamento chamado eletirdnComo a carga elétrica é
extremamente pequena (da ordem d&°10), o eletrdmetro necessita ser bastante
sensivel. Atualmente os eletrdmetros possuem naosés digitais com capacidade de
resolucdo de 4 digitos. A unido da camara de iQaz& do eletrometro é chamada de
conjunto dosimétrico.

O uso de camaras de ionizacdo em dosimetria é dmgea principio que
relaciona a dose absorvida na parede da camaraacdose absorvida na cavidade,
preenchida por um gas.

Para medir a dose absorvida em um meio € necessani@oducdo de um
dosimetro nesse meio. Todavia, a presenca do dgiedwoca uma descontinuidade no
meio, uma vez que, em geral, estes diferem do emicomposi¢cdo e numero atémico.
Este problema € contornado pela aplicacdo da tdarcavidade [27]. Esta teoria tem o
propésito de relacionar a dose absorvida em umalade (detetor), de tamanho e

composicao arbitrarios, com a dose absorvida no aeradiacdo. A teoria a ser usada
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é determinada pelo tamanho da cavidade quando cadwmpao alcance dos elétrons no
meio em questao.

Existe uma importante condicdo para a aplicacddedda da cavidade a
camara de ionizacéo. Essa é a condicédo de equidlairénico de particulas carregadas.
As particulas carregadas produzidas pelos fotonsohone sensivel do detetor podem
perder toda a sua energia ionizando o ar na retgdcoleta de ions, implicando na
coleta da carga ionica total. Porém alguns elétppoduzidos nesse volume depositam
energia fora da regido de coleta, fazendo com gcerga coletada seja menor que a
real. Por outro lado, elétrons produzidos fora dlome sensivel podem entrar na regiao
de coleta iGnica e produzir ionizagdo, o que taanarvalor da carga maior que a real.
Por isso, a espessura da parede da camara deyrarsée o0 suficiente para impedir que
os elétrons produzidos fora da parede adentrentuoneo E deve ser tal que equilibre a
carga adicionada e perdida. A condicdo de equiliéetronico de particulas carregadas
é atingida quando a perda i6nica € compensadapalm de ions.

A camara de ionizacdo mais utilizada em radiotarépa cilindrica, disponivel
por varios fabricantes para calibracdo do feixeradioterapia. Essas camaras podem
ser produzidas com volumes ativos de 0,1 a f. dBlas tém, tipicamente, um
comprimento interno ndo maior que 25 mm e um diéorieterno ndo maior que 7 mm.
A parede é constituida de um material de baixo ndm@®mico, Z.

Qualquer informacdo medida com uma camara de igéxreilindrica pode ser
considerada confiavel desde que observadas suiaches e aplicados os fatores de
correcdo apropriados. No entanto, quando possiaeiaras de placas paralelas devem

ser utilizadas com feixes de elétrons.

2.5.1.1.1 — Camara de ionizagé®placas paralelas

Uma camara de ionizacao de placas paralelas cemgsduas placas paralelas
planas, uma com a fungéao de janela de entradaredeede polarizacdo e outra como
parede traseira e eletrodo de colecéo, similarisaiensa de anel de guarda da camara

cilindrica. A parede traseira € usualmente um bldeoconducdo ou material nao
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condutor (perspex ou poliestireno) com uma camiadacbndutora de grafite formando
o0 eletrodo de colecao e o anel de guarda acima.

A camara de placas paralelas é recomendada paoairaetria de feixe de
elétrons com energia abaixo de 10 MeV. E tambéfizada para medir doses na

superficie e doses em profundidade na regidmdaip de fé6tons de megavoltagem.

Geralmente, camaras de ionizacdo sdo mais comumgiizadas para
medidas pontuais em regides de baixo gradienteosle. d\s camaras de ionizacdo sao
muito utilizadas para medidas de perfis de dosemfundidade e perfis de campo a
uma determinada profundidade. No entanto para & dbses em duas dimensdes em
altos gradientes de dose os filmes tantos radiegsafjuanto radiocrémicos sao mais

utilizados.

2.5.1.2 — Filme radiocrémico

O filme radiocrdmico € um novo tipo de filme parsouem dosimetria em
radioterapia. O filme radiocrémico apresenta algumwantagens em relacdo ao filme
radiografico como, a ndo necessidade de camarasassama vez que este nao é
sensivel a luz e ndo necessita de revelacdo, agleamkesenta uma resposta
independente com a taxa de dose, boas caractesidiadependéncia energética (exceto
para raios-X com energias inferiores a 25 keV),epmhdéncia com relacdo as
condicBes ambientais, embora ambientes com umeamssiva devam ser evitados.

Os filmes radiocrébmicos sdo, geralmente, menos is#as do que 0S
radiogréaficos, sendo, portanto, mais Uteis em nasdite alta dose. [28].

O filme radiocromico é aproximadamente tecido egjente tendo em sua
composicao 9% de H, 60,6% de C, 11,2% de N e 1OQ [28].

O filme radiocrémico é composto por uma materidhtco polimerizado, que
adquire coloracdo apés a irradiacdo. O polimerorabsluz e a transmissédo da luz
atraves do filme pode ser medida com uso de umtderetro apropriado. O filme néo

necessita ser revelado nem requer o uso de fixaboa vez que ndo sao granulados,
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apresentam alta resolucdo e podem ser utilizados gasimetria de regibes que
apresentem elevado gradiente de dose.

N&o é adequado medir a distribuicdo de dose dierttarem paciente tratados
com radiacdo. Informacdes da distribuicAo da ddse isteiramente medidas em
simuladores, usualmente com volume suficiente foaireecer condi¢des de atenuacao e

espalhamento semelhantes ao corpo humano.

2.5.2— Simuladores de tecido

Qualquer material utilizado para simular um tecigoe reproduza suas
caracteristicas fisicas de atenuacdo e espalhar@asfitamado de simulador de tecido.
Em geral, duas caracteristicas fisicas sdo impgedam interacdo da radiacdo com o
tecido e a grandeza dosimétrica no ponto de irdeneg tecido [21].

Como a composicao elementar varia nos diferentédoe e 6rgdos, nao existe
material Unico que simule convenientemente todostecglos. Entretanto, para a
radioterapia, na maioria das vezes é suficientindisr entre tecido mole, pulmonar e
0sseo [23].

O simulador de tecido humano mais utilizado é aaadwesar de ser uma
molécula simples e de facil obtencdo, é um dos magtemais usados nas medidas e
simulacdes dosimétricas por constituir 65 % doslts; representando cerca de 60% da
composicao total do corpo humano em peso. Em dist®, a agua é o meio de escolha
para simulador universal e indicada como referénaianedida da dose de feixes de
fétons e de elétrons [21].

Um simulador de &agua acarreta alguns problemas dquailizado com
camaras de ionizacao e outros detetores, que stmla$ pela agua, caso ndo estejam
protegidos por um material a prova d'agua. Como rsempre € possivel colocar
detetores de radiacdo na agua, os simuladoresosdlatam desenvolvidos como
substitutos para esse material.

Simuladores comerciais confeccionados com matepkisticos ou resinas

podem ser utilizados nas medi¢cdes quando a 4gu@mndpropriada para a medida.
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Entre os simuladores disponiveis comercialment@&oes$ de acrilico e os de
poliestireno e os de agua sélida. Estes mater@igm ser utilizados para calibracéo
dosimétrica para feixes de fotons e elétrons naafale energias utilizadas na
radioterapia. Simuladores de agua solida atualmséibe comercializados por varios
fabricantes. No entanto, a densidade de massasduateriais pode variar dependendo
do processo de fabricacdo, da composicdo atdbmilcargimero de elétrons por grama

destes materiais.

2.5.3 — Cadigo de Monte Carldelectron Gamma Shower (EGSnrc)

O codigo de Monte Carlo utilizado neste trabalhbdsistema EGSnrcMP
(Electron Gamma Shower of National Reseach Counaiha@a Multi-Purposp O
EGSnrc é um pacote para a Simulacdo de Monte Ckrldransporte de elétrons,
positrons e fotons em diversas geometrias e coervailb de energia de 1 keV a
10 GeV [29]. Contido no EGSnrcMP estdo os codigdsARnrc, DOSXYZnrc,
BEAMDP, ctcreatee ainda o EGS_Windows. Cada um desses cédigosuarfuncao
especifica para simulacdo do cabecote de um adetdiaear clinico, célculo de dose
em um simulador geométrico ou paciente atravésodwodrafias, além de serem
necessarios para a analise de dados dos arquisasddedos mesmos [30].

O acoplamento das equac0es diferenciais que descravrajetoria de elétrons
e fétons é complicado, de modo a permitir um trataim analitico. A técnica de Monte
Carlo é capaz de levar em consideragdo todos aspestos no intervalo de energia de
interesse. Geralmente, a simulacdo do transporteadiacdo por Monte Carlo tem
quatro importantes componentes: informacdes dasesete choque para a simulacao
do processo fisico, o0 algoritmo de transporte dé&cdo, especificacdo da geometria e
analise estatistica.

O codigo de Monte Carlo é construido através dangrexperimental das
medidas e do calculo de distribuicdo de proballkdapor exemplo, aquelas que

descrevem o processo de espalhamento fundameteglerda de energia.

33



A simulacdo por Monte Carlo do transporte de ratbagescreve o processo
fisico real: as particulas em um meio tém uma detexda trajetéria que depende da
interacdo com o meio. Essa € governada atravéstriduicdo de probabilidade (secéo
de choque total) para o local da interacdo par@lagenergia e determinado angulo.
Este processo € continuado até a particula serletanente absorvida pelo meio,
deixar a regido de interesse, ou ainda, ser dageapgor um limite de energia. Este
processo completo é chamado de histéria. Deste ngrdndezas de interesse podem
ser calculadas a partir de um numero significatigchistorias. As grandezas estimadas
por Monte Carlo tém uma incerteza estatistica qeide do namero de histoérias da
particula.

A historia da particula comeca pela sua criacam, eoergia e coordenadas de
posicao definidas de acordo com a distribuicdoa@Bpa da fonte. O tipo da interacéo e
as particulas resultantes sdo determinados ped@ slegcchoque do meio. Se a energia
for menor que a energia minima a ser considerag@ndinada de energia de corte, a
particula € descartada, sua historia € terminadaa nova historia tem inicio. Se a
energia da particula for maior que a energia degcorcddigo determina, com base na
secdo de choque do meio, a distancia da nova ¢atera esta € transportada. Se a
particula ultrapassar a regido de interesse, etiesg¢artada. Em caso contrario, é
escolhido, através de secBes de choque, o tipmtdea¢gdo a qual a particula sera
submetida.

Os parametros das particulas produzidas sdo arad@eepm uma matriz e séo
recuperados, se a energia destas for menor quergi@me corte, se o elétron for
descartado e se a histéria terminar. Entdo, aféi@mgia de energia ao meio é
contabilizada e, se ndo houver mais nenhuma plrtitmazenada, uma nova historia
tem inicio. Caso contrario, através das secoehodgue, contabiliza-se a transferéncia
de energia e a distdncia da nova interacdo dacplartiaté que esta seja menor que a
energia de corte. Esse processo é repetido atéo quemero total de histdrias seja

alcancado.[29].
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2.5.3.1 —Transporte de fétons

Os fétons interagem com a matéria através de quatroessos basicos:
Interacdo Compton, Interacdo Rayleigh, Interacatmdtétrica e Producdo de Pares.
Dependendo do meio considerado e da energia do,fata tipo de interacdo pode
predominar.

Dependendo do tipo de interacdo a que o fétondbmetido, ele podera criar
elétrons ou positrons em sua trajetéria; e estaemoperder energia através de
processos de colisdo ou aniquilagdo em voéo.

Os fotons também podem interagir de outras maneidas significantes no

intervalo de energia em que a radioterapia seaplic

2.5.3.2 — Transporte de elétrons

Particulas carregadas perdem sua energia de mstiatalidas particulas nao
carregadas (raios-X, gama ou néutrons). Um fotonéutron incidindo na matéria pode
atravessa-la sem interagir, e consequentement@aetar energia. Ou pode interagir e
perder sua energia em uma ou poucas colisdes. drtiayta carregada, por outro lado,
interage com um ou mais elétrons ou com o nucletode atomo ou molécula que
encontra. A maioria destas interacdes transfedkyidualmente, uma pequena fracao
da energia da particula incidente. A probabilidddeuma particula carregada passar
pela matéria sem interagir é desprezivel. Uma quaaticarregada de 1 MeV colide
tipicamente 1Dvezes antes de perder toda a sua energia. A arteagsferida de cada
particula carregada para o meio, em cada inteliadaodual, € geralmente pequena. O
poder de frenamento € o parametro utilizado pasardeer a perda gradual de energia
guando um elétron penetra em um meio absorvedoas lasses de poderes de
frenamento sdo conhecidas: o poder de frenameiigioocal que resulta da interacao
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com os elétrons orbitais e o poder de frenamemtiatr@o que resulta da interacdo com
0 nucleo.

Quando um elétron atravessa um meio, seja gasossoOlalo, este pode
interagir através de trés modos diferentes, querdpn do tamanho do parametro de
impactob comparado com o raio do atomo classicgsses trés modos séo:

v Interacdo da forca coulombiana da particula cadagcom o campo nuclear

externo para b <<a (coliséo radiativa).

v' Interacdo da forca coulombiana da particula cad@gam o elétron orbital para
b=a colisdo (colisdo dura).
v" Interacdo da forca coulombiana da particula cad@gam o elétron orbital para
b>>a (colisdo suave).
Geralmente, as particulas carregadas sofrem undemaimero de interacoes.
Em cada interacdo sua trajetoria € alterada (empalhto eldstico ou inelastico) e pode
perder energia cinética que sera transferida pameim ou para os fotons (perda
radiativa).
As colisdes radiativas, suaves e duras sdo ilusrasquematicamente na

Figura 15.

olisa 5 Tolisa Slav .~ . e
Colisdo Dura Colisao Suave Colisio Radiativa

~a b>>q b<<a

Figura 15: Trés diferentes tipos de colisdo de paréicula carregada com um atomo

em funcéo dos tamanhos relativos do parametro padtob e do raio atbmicae.
A taxa de energia perdida por unidade de distapeiaorrida por uma

particula carregada em um meio € chamada de pediembmento linear (dE/dx). O

poder de frenamento linear &, tipicamente, dadomiade de MeV.cfig.
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O poder de frenamento tot§, para uma particula carregada através de um

meio absorvedor € a soma do poder de frenamerniagiv@dcom o colisional.

Teoricamente, as interacdes dos elétrons podensiseiadas da mesma
maneira que as dos fétons. Contudo, elétrons meemamilhdes de vezes mais que
fétons, consumindo muito mais tempo de simulacater@po computacional requerido
para este lento processo de transporte de even®vpnoto seria impraticavel. Por este
motivo, a simulacdo por Monte Carlo destas pad&ubrna-se mais complexa. Este
problema é considerado no EGSnrc utilizando a ¢éotké histéria condensada descrito
por BERGER [30]. Neste método, um grande numerontiacoes individuais séo
condensadas em uma unico passo. Todo o efeito pass® € modelado através das
distribuic6es da teoria do espalhamento multiplo.

A técnica da historia condensada é uma aproximeg&mavel considerando
gque em muitos casos uma unica interacdo causa aquema mudanca da direcdo e
energia do elétron. Mais detalhes podem ser eraxbgr no trabalho de KAWRAKOW
e BIELAJEW [32].

2.5.3.3 — Codigo PEGS4P{eprocessor of EGS4)

O EGSnrc contém em seu pacote o PEGS4 (do ingtéprocessor of EG$4
que € uma interface onde o usuario pode criardiddas detopping powee secdes de
choque para qualquer elemento, composi¢céo ou mipana uma determinada faixa de
energia [33].

O EGSnrc contétm em seu pacote duas bibliotecas adem521ICRU e
700ICRU, que contém dados de poderes de frenamesggao de choque do ICRU 37

[34]. Estas bibliotecas foram utilizadas nestedtia.
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2.5.3.4 — Energia de corte

Ha uma variedade de parametros de transporte nore@G8e devem ser especificados
para cada simulacdo. Um deles é a energia de Sart@.energia da particula atingir um
valor abaixo da energia de corte a simulacao part&Garlo do transporte da particula
para e sua respectiva energia € depositada locmda uma energia de corte para

elétrons e outra para fétons.

2.5.3.5 — Cddigo BEAMnrc

BEAMnNrc [30] é um cdodigo computacional utilizadorgpanodelar qualquer
fonte de radioterapia, em geral cabecotes de adeless lineares clinicos com feixes de
foétons ou elétrons, incluindo raios-X de baixa gieee unidades de cobalto. Este foi
desenvolvido como parte do projeto OMEGA (do inglégtawa Madison Electron
Gamma Algorithrp para o desenvolvimento de planejamento de trattomem trés
dimensdes baseado em simulagdo de Monte Carlo.

O BEAMnrc foi extensivamente comparado contra ihisicbes de dose
medidas para uma variedade de aceleradores e umesaitado foi obtido para o PDP
no eixo central assim como curvas de perfis de dosmmpo de irradiagéo.

A simulacdo de um acelerador linear clinico a pddi BEAMnrc € possivel através de
uma série de médulos componentes (CMs, do ingl@siponent modulgexistentes
como opcao de construcdo de geometria no codigta @&@dulo componente existente
representa um componente do acelerador lineazadii para tratamento. Cada modulo
componente opera independentemente dos outros. @adasta contido entre dois
planos que sédo perpendiculares ao eixo z e que podlem se sobrepor. A
independéncia dos CMs permite que cada um segtestdividualmente. A dose pode
ser registrada em certo numero de regides arlisra@®ds modulos componentes que
foram utilizados neste trabalho para o aceleradeat Varian Clinac 2300 C/D sé&o

descritos no capitulo Materiais e Métodos.
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O BEAMnNrc também contém um visualizador graficcarmladoPreview onde
€ possivel visualizar cada modulo componente iddalmente assim como todos 0s
modulos componentes necessarios a criacao de watalde acelerador linear.

O BEAMnNrc contém 14 rotinas de fontes que podenusizadas. Em geral as
particulas incidentes que compdem as fontes se rMmava direcdo do eixo z.
Conceitualmente, algumas se originam fora da redgadmodelagem do acelerador e séo
transportadas pelo vacuo do acelerador, onde tei mplano do acelerador.

Uma das principais caracteristicas do BEAMnrc é@aequivo de espaco de fase pode
ser utilizado como fonte entre quaisquer dois Chlsicelerador. No arquivo de espaco
de fase ficam armazenadas as informacfes de cateuf@aque cruzou o plano de
contagem. Informacdes sobre angulo, energia, pmsiediga e direcao.

O BEAMnNrc tem trés importantes arquivos de saiddistagem de saida, o
arquivo de espaco de fase e o arquivo grafico.gDivar de listagem de saida é sempre
criado durante a simulacdo. Ele contém toda arnmdgéo de dados de entrada para a
simulacdo do acelerador, uma especificacdo exataadielo do acelerador utilizado e
0S parametros geométricos para cada modulo comgor@rarquivo de espaco de fase
é opcional. Ele contém informacdes individuais ddacparticula cruzando o plano de
contagem. Este arquivo pode ser reutilizado peldMirc ou analisado, utilizando o
programa BEAMDP ou mesmo sendo utilizado como fordeDOSXYZnrc. Outro
importante arquivo de saida opcional € o arquivéfigyr com uma representacao
simples para ser utilizada no EGS_Windows. O usugode solicitar o arquivo de
saida de uma histéria completa, que contém cadso pas longo da trajetéria da
particula, que podera ser executado no EGS_Windgevando uma imagem em trés
dimensoes.

Para estimar a incerteza estatistica do resultitidoocom Monte Carlo, o
BEAMnNrc utliza o método de historia por historia. idcerteza de cada quantidade

contada x é definida na equagéo 10:

2

N 5 N
2 - 1 Zizl X‘ _ Zi =1 X' (10)
N N
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onde x & a quantidade contada na i-esima histéria indegpgee N € o nimero de

histérias independentes [35].

2.5.3.6 — Codigo BEAMDP

BEAMDP (do inglés: BEAMData Processdr € um programa interativo
utilizado para analisar parametros de feixes diide elétrons ou fétons contidos nos
arquivos de espaco de fase gerados pelo BEAMnmosIos graficos de parametros
tais como: distribuicdo espectral, fluéneexrsusposicéo, distribuicdo de energia meédia

e outros sao gerados pelo programa BEAMDP [36].

2.5.2.7 — Codigo DOSXYZnrc

O DOSXYZnrc € um codigo de usuario do EGSnrc paakutar dose
absorvida da radiacdo em wuoxef retangular baseado em um simulador geométrico.
Este simula o transporte da particula em um vol@Qakesiano e armazena a energia
depositada em todos wexelsdesignados. As dimensfes daxelssdo independentes
em todas as trés direcdes. O material e a densidadeadavoxel podem ser
especificados individualmente. Para a andliseisstat, 0 método histdria por historia é
adotado na contagem de quantidades de interessex@raplo, energia depositada).

O cbdigo DOSXYZnrc é apresentado para o usuariégnegrface grafica onde
permite que dados de entrada sejam criados e exiesugraficamente.

A geometria do DOSXYZnrc € um volume retangular aomlano X-Y na pagina, o

plano X para a direita e Y para a esquerda e ooplarentrando na pagina. As

1. Voxel: aglutinacdo derolumee element ou seja, elemento de volume. Representa um ealonma matriz em trés
dimensdes. E analogo ao pixel, o qual representainforagdo em duas dimensd¥sxelsséo frequentemente utilizados
em visualizacdes de andlises médicas. Alguntradores volumétricos utilizavoxel: para descrever sua resolu



dimensdes dosoxelssdo completamente varidveis em todas as dire€ftavoxel
pode ter diferentes materiais e/ou variadas detsgdgpara a utilizagdo com a
tomografia computadorizada). O codigo permite difées tipos de fontes, tais como
fonte pontual monoenergética com feixe divergent@aralelo, além de ter a opcao de
utilizar o arquivo de espaco de fase gerado preamdenpor uma simulagcdo de um
acelerador linear pelo BEAMnrc. Esta ultima foilisida como rotina de fonte no
presente trabalho.

Neste codigo ha também a possibilidade de utilipana tomografia
computadorizada (CT, do ingléspmputed tomographycomo geometria de célculo
para a dose absorvida. No entanto, para isso kaessidade de conversdo da CT para
uma matriz que represente 0os materiais e densigaeesntes na tomografia no volume
Cartesiano do codigo. Para esta conversao € neoesgdogramatcreate

O ctcreateé um programa independente, mas que auxilia o DQA8¥X a
converter a informacao obtida na imagem de CT edoslaecessérios para executar a
simulacdo no DOSXYZnrc. Até o presente momentsef®rta apenas arquivos de CT
dos sistemas de planejamento do CADPLANV@daian Medical System#$innacle da
Philips Healthcaree formatos de arquivos DICOMalém de um formato desenvolvido
pela Associacdo Americana de Fisicos Médicos (AARM, inglés: American
Association of Physicists in Medic)n&7].

2.5.4 — Sistema de planejamento de tratamento paedétrons

O planejamento de tratamento em radioterapia é nTepso que tem como
objetivo determinar a distribuicdo de dose no v@aivo e nos pontos de interesse em
areas adjacentes. Este estd em constante evolugao.

Os algoritmos e métodos de simulacdo empregadoa pacalculo de
distribuicAo de dose de um feixe de elétrons difelnsideravelmente daqueles

utilizados com fétons. O calculo de dose para uixefele elétrons é baseado no

DICOM, Digital Imaging Communicationsin Medicine (ou comunicacdo de imagens digitais em medicéapnjunto

de normas para tratamento, armazenamento e tr&ademie imagens médicas num formato eletronicajtesindo um
protocolo. Foi criado, com a finalidade de padrania formatacdo das imagens diagnosticas como taifiesy
ressonancias magnéticas, radiografias, ultrassafiagietc. O padrdo DICOM permite que imagens raédicinformacgdes
associadas a elas sejam trocadas entre equipandend@Egnostico e computadores em hospitais.



processo fisico fundamental no qual a perda deggenea particula carregada no meio é
expressa em termos de poder de frenamento coliga@aioativo. O espalhamento de
elétrons é expresso em termos de poderes de esealtta Isso enfatiza a necessidade
de uma boa compreensao do algoritmo de célculoisiebdicdo de dose antes de o
calculo ser realizado.

Em geral, os algoritmos para calculo de dose degede elétrons sdo mais
complexos que os utilizados para fotons e requetem cuidado especial no

comissionamento e controle de qualidade na prdliiciza.

Nos anos 70 os feixes de elétrons comecaram arse toais disponiveis para
o tratamento de radioterapia, e a utilizacdo @imicmecou a requergue a dose fosse
calculada com mais exatiddo na presenca de tedidosrogéneos no campo de
irradiacdo. Até este ponto, 0os primeiros sisten@pldnejamento computadorizados
eram baseados em informacdes empiricas, assunendss flargos e distribuicbes de
dose no meio homogéneo de agua. Foi desenvolvidomdétodo de matriz que
inicialmente foi utilizado para fétons e depois lempentado no sistema de
planejamento RAD-8 d&eneral Eletri¢ mas foi abandonado por falta de um detalhada
modelagem dos fendmenos fisicos. Outra metodolbgeeada em dados medidos
experimentalmente foi utilizada no hospitdmorial Sloan-Kettering Cancer Center
Nesses dois sistemas eram aplicadas correcOebgiarageneidade em uma dimenséao,
com base na geometria de fatias. Este modelo mdwdeem consideracao o impacto do
espalhamento lateral multiplo na distribuicdo deeddOutra caracteristica é que as
variacbes de SSD eram obtidas através de intefmlale dados medidos ou
simplesmente uma correcao para a divergéncia ge.fei

LILLICRAP et al]38] mostraram que a medida de distribuicdes dee dos
resultante de feixes largos podiam ser obtidasvédrada adicdo da medida de
distribuicdo de dose de varios feixes estreitosnetms depencil beanm® KAWACHI
[38] mostrou que a distribuicdo de dose na agua psed obtida através da teoria de
difusdo. STEBENet al. [40] e MANDOUR et al [41]. contribuiram com menores
desenvolvimentos para a parametrizagdo, além d#agab da teoria e do conceito de
adicdo de distribuicdes de dose resultantespeiecil beams Para considerar as

heterogeneidades internas, pesquisadores conclujteenndo poderiam utilizar o
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Pencil Beam é um feixe de eneraia radiante na forma de um fetk®ito de base retanau



modelo de pencil beamse o célculo de distribuicio de dose na preserga d
heterogeneidade nao fosse mais bem desenvolvidlo [42

Simultaneamente e independentemente, varios pesigues analisaram a
teoria de Fermi-Eyges [43] para o multiplo espal&aio de Coulomb. HOGSTROMB!
al [44]. foram os primeiros a utilizar a teoria gencil beamde Fermi-Eyges para
calcular a dose em pacientes, desenvolvendo oitalgodo Pencil Beam(PBA, do
ingléspencil beam algorithin Este algoritmo foi implementado em alguns sisigte
planejamentos comerciais entre eles, o RT/PlarGdaeral Eletric Estes sistemas
apresentavam algumas desvantagens, tais comoutocdécdose em duas dimensdes, 0
modelo de calculo baseado em uma geometria des.fatiém de ndo modelar com
exatiddo o espalhamento dos elétrons no meio. O &BAme que a fluéncia no meio é
a mesma apoés o alcance pratico dos elétrons. Deviduoitagbes computacionais de
memoria e velocidade de calculo, as primeiras esrsfd PBA eram multi-planar. No
entanto, & medida que a tecnologia foi avancandaécaica foi sendo melhor
desenvolvida. Em 1986, LAX e colaboradores [45pioalmente desenvolveram o
Pencil BeamGeneralizado (GPB, do inglé&eneralized Pencil Begngue calcula a
dose radial como uma soma de fungdes gaussianas98i HYODYNMAA [46]
utilizou a técnica de soma de func¢des gaussianas desenvolver um algoritmo de
calculo de dose para trés dimensdes, levando esidevacdo angulos de espalhamento
maiores, além de continuar utilizando a geometna fatias. Este algoritmo foi
implementado no CADPLAN d¥arian Medical Systeme chamado deencil beam
generalizado.

A exatiddo destes métodos analiticos era aceitéa®lsituagdes clinicas em
que heterogeneidades ndo estavam presentes, caqiaddo elas existiam, fazia-se
necessario o uso de um método mais apropriad@ daiizacdo da técnica de Monte
Carlo para calcular a dose absorvida. O avancoasdesoftwaree hardwareligado a
maior difusdo de equipamentos computacionais pbgsib a implementacdo de
algoritmos de calculo de dose mais complexos. E®5 INEUENSCHWANDERet al
[47] desenvolveram a técnica de utilizacéokdmelé (pré-calculados) para o célculo
de dose absorvida de feixes de elétrons. Estactdoi implementada no sistema de
planejamento Eclipsé da Varian Medical Systeme chamada de eMC (do inglés:

electron Monte Carlo). Em 1996, mais uma técnica ufilizava a simulacdo de Monte

4
Kernel € um nucleo. Este guarda informagdes de espalliareedeposicdo de dose. Alguns métodos de calailo d
dose utilizam uma variedade kernels um para cada tipo de interagéo. Que podem segidms para heterogeneidade 4.3

ou podem representar o espalhamento e a deposigimsd em heterogeneidades.



Carlo foi desenvolvida por KAWRAKOWt al [48], chamada d&oxelMonte Carlo ou
VMC. Esta técnica foi implementada no sistema dagjamento Theraplan Plus da
MDS Nordion

Essas quatro técnicas de calculo de dose, PBA, @GRE, e VMC seréo

descritas com maior detalhe nos préximos capitulos.

2.5.4.1 — Modelo do algoritmoPencil Beam baseado na teoria de espalhamento

multiplo

No inicio dos anos 80 houve um significativo desdvinento dos algoritmos
de planejamento do tratamento para feixes de ak{&28]. Estes modelos tiveram por
base as distribuicbes Gaussiana®dacil Beam®btidas com a aplicacao da teoria de
multiplo espalhamento de Fermi-Eyges [43].

Uma pequena discussao desse algoritmo é apresefaidaara que o leitor se
familiarize com os algoritmos utilizados em sistenda planejamentos para feixes de
elétrons, que tém por base a mesma teoria.

Considerando uma aproximacao para 0 pequeno augukspalhamento de
elétrons, a distribuicdo espacial para a fluén@aeklbtrons ou dose proveniente do
pencil beamelementar penetrando no meio espalhador € muitdrpadda gaussiana
para todas as profundidades. Eventos de espalhagneata angulos grandes causam
desvios que sao distribuicbes gaussianas purasudinro efeito de todos os eventos é
pequeno. A distribuicdo espacial pargencil beamgaussiano pode ser representada

pela equacéo 11:
d,(r,z)=d,(0,z)e ", (11)

onde dp(r, z) € a dose em profundidade relacionada com a baigéio dopencil beam

no ponto localizado a distancia radiado eixo central e a profundidad,edp(o, z) éa
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dose axial & profundidade z&#(z) é a média quadratica do deslocamento radial dos
elétrons como resultado do espalhamento multipldocobiano. Pode ser demonstrado

que o7 =20 = 20;, onde o;eo;sdo os deslocamentos médios quadraticos laterais

projetados nos plano§Ze Y,Z A funcao exponencial na equacgéo 6 representaga ra
fora do eixo para pencil beamnormalizada para a unidade em 0. A equacéo 12 é
outra forma util da equacgéo 12.

g’1or(2)

mw;(z)

r

d,(r,z)=D,(0,2) (12)

onde Dw(O, z) € a dose na profundidadeem que o campo de irradiacdo tem area

infinita com a mesma fluéncia na superficie. A fimg@aussiana na equacédo 12 é
normalizada para a area total desta funcao soplano transversal na profundidade

Em coordenadas cartesianas, a equacao 12 podeser @smo a equacao 13.

-r2/0?(2)

eZJZ(x‘,y',z‘ )

d,(x y,z)=D, (00, z)m , (13)

onde d,(x,y,z) é a dose no pont{x,y,z) entregue por umpencil beamcujo eixo

central passa através (be Yy, z'). Estes pontos estao ilustrados na Figura 16.

_————— pencil beam

Figura 16: Sistema de coordenadagdncil beamA dose no ponto P é calculada pela

integracdo de contribuicbes pencil beaméndividuais.
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Deste modo, a distribuicdo total de dose em um oasepqualquer tamanho e
forma pode ser calculada somando-se todopersil beamsLogo, a equacdo de

calculo de dose torna-se a equacéao 14.

D(x,y,z)= ”dp(x— X,y-V, z)dx'dy' (14)

A integracdo da funcédo gaussiana dentro dos lindiégemteresse ndao pode ser
realizada analiticamente. Para avaliar esta furc@@cessario utilizar a funcéo erro
representado por erf na equacdo 15 que mostracole@édla distribuicdo da dose

espacial para um feixe de elétrons de sec¢éo rdt@an@a x 2b).

B 1 a+x a—X b+y b-y
D(x,y,z)=D,, (00, z).4(erf (2 +erf - (Z)j(erf (2 +erf - (z)j (15)

r

onde a fungao erro é definida pela equacgéo 16.

erf(x) = %J': edt

116
A funcéo erro € normalizada para qaué(oo) =1.

A dose D, (00, 2) é determinada através da medida da informacao ska efa

profundidade no eixo central de um campo grandeggemplo 20x20 ch).

2.5.4.1.1 — Parametro de espalhamento lateral,

Como mencionado anteriormente, a distribuicdo eslpde umpencil beam
elementar pode ser representada por uma funcasigaasEsta funcéo € caracterizada
por um parametro de espalhamento lateralque é similar ao parametro de desvio
padréo da distribuicdo da funcdo normal, descataquacao 17.
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2
()= e- X

J2mr o 20

(17)

A Figura 17 mostra um grafico da distribuicdo dacfio normal dada pela
equacao 16 para = 1. A funcdo é noralizada até que a integral entre os limites

-0 < X < +00 seja unitaria.

Figura 17: Gréfico de uma funcao de distribuicaomad dada pela equagéo 17.

Considerando que unpencil beamincida em um simulador geométrico
homogéneo composto por agua, a distribuicdo dassose assemelha a uma gota como
ilustrado na Figura 18. O espalhamento lateral atemeom a profundidade até que o
maximo seja alcancado. Além desta profundidade rha perda abrupta de elétrons

conforme o feixe caminha no meio.

z/em

18-

Figura 18: Distribuig&o de isodose de um pencihbezedido com um feixe de elétrons
estreito de energia de 22 MeV incidente em um sidar geométrico composto por

agua.
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O parametro de espalhamento latesafoi previsto por Eyges [42], que
estendeu a teoria de espalhamento multiplo de é&mgéquenos para a geometria de

fatias de qualquer composicao. Consideramdxcﬁx) no plano X-Y a equacéo 18

determina o espalhamento lateral.

o (x)= % J'OZ (HZ(Z' ),o(z' )(z -z )2 dz (18)

2
onde%é o poder de espalhamento angular de massaéea densidade da

fatia pertencente ao simulador geomeétrico.

Existem algumas limitagbes da equacao de EygeggNacdo 18; aumenta
com a profundidade indefinidamente. Experimentateenbserva-se, exatamente, o
contrario. A teoria ndo leva em consideracdo agel elétrons quando a trajetéria
excede o alcance destas particulas.

Em 1981, HOSTROM, MILLS e ALMOND [44] correlacioraan o poder de
frenamento linear colisional e poder de frenameamgular relativo da agua com
nameros de CT de modo que a profundidade efetisapessam se calculados para
meios heterogéneos utilizando dados da tomog@fiealculo da profundidade efetiva
utilizando nimeros de CT também permite o calgitel por pixel do comportamento

do feixe frente a heterogeneidade.

2.5.4.2 — Algoritmo doPencil Beam Generalizado

Este algoritmo é capaz de calcular a dose absoendaampos irregulares,
orientacdo de campo de irradiacdo nao-coplanaréemé&ém é capaz de realizar
correcdes de heterogeneidade em trés dimensoes.

O algoritmo dopencil beangeneralizado é baseado na teoria de espalhamento
multiplo de Fermi-Eyges. O algoritmo calcula a rilisticdo de dose radial como uma
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soma de trés funcdes gaussianas, levando em catdide dngulos grandes de
espalhamento e variagdes no alcance de elétroafydditmo permite utilizar campos
de irradiacéo irregulares, rotacdes do colimadwarepos de irradiacdo nao-coplanares.
A exatidao do célculo em meios homogéneos é de alb%5 mm.

Na implementacdo em trés dimensdes do algoritmo peacil beam
generalizado a soma de trés fungbes gaussianatizadat A integracdo da dose é
substituida pela soma de um arranjopeacil beamauniformemente distribuidos por
todo o campo de irradiacdo. As dimensdespéacil beamsédo 2,5 x 2,5 mm na
distancia normal de tratamento. Para levar em deretdo o espalhamento do ar,
pencil beamdora do campo de irradiacdo sdo incluidos no &&ldd niumero destes
pencil beamsé calculado através do angulo de espalhamentoontpdidratico dos
elétrons no plano de referéncia. A fluéncia no aaléulada no ponto onde pencil
beamentra no objeto. Os parametrospmcil beansao redefinidos em conexao com a
atualizacao do angulo de espalhamento médio quamlrat

As linhas depencil beansao tracadas através de uma matriz de densidade em
trés dimensoes.

A contribuicdo da dose para capencil beamé somada para os pontos de
calculo da matriz representando um plano no obfedioa agilizar o calculo, as fungdes
gaussianas sao calculadas utilizando valores dedésnde erro pré-calculadas. Os
calculos de dose desprezam os pontos de calcudtizados distantes da regido de
interesse e mais profundas que o alcance maxinateesc

Finalmente, o bremsstrahlung é adicionado a disgdo de dose como um
campo de fétons utilizando curvas de dose em pdifiade calculadas para
bremsstrahlung Nenhuma correcdo de heterogeneidade € realizada g parte de

bremsstrahlung
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2.5.4.2.1 — Modelo de célculo

No algoritmo do GPB para feixes de elétrons deai&xrgia, a distribuicdo de

dose radial D(r,z)em profundidadez € descrita por uma soma de pesos de

gaussianas, como exposto na equagao 19.

D(r.2) = B,.(2) —r—;J (19)

onde r é a distancia radial do ao eixopmncil beam B, é a amplitude dos
fatores de peso das gaussiarg®, a profundidade dos fatores de peso das gaussianas
r* é o raio médio quadratico do feixe.

A dose no ponto (X,y,z) no feixe incidente em umiga com area A € dada

pela equacao 20.

b (21 (2)p(2)

P(Y.B,(2 [ sar(x',y',z'){- (X=X +(y =) ]
- dxd

D(X,V,2) = ~ — (20)
o (Z)p(Z)Z B.(2)b, (2
Onde:
P(2) = %(zeﬁ){sv;ffez“ } 121

Nas equacOes 20 e 28, é a fluéncia no arpo(z é o fator de reducéo

empirica para levar em consideracdo as flutuacéeal@dhnce em diferentes meios,

P,(z) & a curva de dose em profundidade em um campo @ragd a profundidade

efetiva obtida da escala de profundidade com hg¢exedades ao longo do feixesg €

a distancia virtual da fonte ao plano de referén&igrofundidade efetiva representa a
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profundidade corrigida para densidade da heterigmie em questdo. E a
profundidade que a particula caminharia se o meissef composto por uma
heterogeneidade.

O raio medio quadratico do feixe é calculado recursivamente como uma
funcdo de profundidade utilizando o &angulo quadoatmédio, @%e o termo de

covariancia,r? .

O fator de reducdo empirigo(z) é dado pela equacao 22.

p(2) = e(-s*9) (22)

Na equacgdo 22 s € igual a 0G5 R)) .

A profundidade efetiva,, € calculada com o emprego da equagéao 23:

Zey = i(a %) ;‘ 32

onde S € o poder de frenamento total do material na carifada S € 0

poder de frenamento total da agua.
Na Figura 19 é apresentada uma geometria do aignf&PB.
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T Fonte virtual de elétrons

} — Tamanho de campo

Campo Iradiads

Area coberta pelos
pencil beams

retangulares

Heterogeneidade DPaciente

Figura 19: Geometria do Algoritmo dRencil beantGeneralizado.

As vantagens e desvantagens de cada algoritmoladocde dose discutidos
neste capitulo serdo analisadas quando eles foremparados a resultados

experimentais [48].

2.5.4.3 — Algoritmo elétron Monte Carlo

O algoritmo do elétron Monte Carlo (eMC) € uma difigada implementacao

do método do Monte Carlo projetado para o célceldake de feixes de elétrons de alta
energia. O eMC consiste em dois modelos: o modelwathsporte de elétrons baseado

no método do macro Monte Carlo (MMC), e o0 modeloedpaco de fase inicial que

descreve o transporte de elétrenidtons emergindo do cabecote do acelerador linear

clinico.
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A acuricia méxima do modelo de transporte e do loadie espaco de fase
inicial é de 3% em relacdo a dose maxima.

O algoritmo do eMC foi desenvolvido para aumentaelcidade de célculo
da dose obtida do transporte de elétrons atraveamdegeometria em trés dimensdes. A
reducdo no tempo de célculo foi conseguida utiiase resultados derivados do
método convencional de MC. No MMC os elétrons saasportados através de esferas
macroscopicas em meios de varias densidades, neldzAassim, o nUmero de passos
por histéria de particula e, consequentemente,ndimio o tempo computacional. Os
elétrons sdo transportados em passos macrosc@piaves do absorvedor. A geometria
do absorvedor é representada por uma matriz deiddeles em trés dimensdes,
tipicamente derivada das informacdes obtidas via A €nergia perdida ao longo da
trajetéria do elétron € armazenada na matriz. @sparte de elétrons secundarios e
fotons debremsstrahlungséo levados em consideragcdo. Com esta carac@fisti
codigo foi integrado a sistemas de planejamentdra@mentos a trés dimensdes
comerciais.

O meétodo foi primeiramente proposto por MACKIE E BASTA [49].
Utilizava resultados de Monte Carlo derivados dea wmometria cubica. Este método
nao foi colocado em pratica porque a tabela redagrara caracterizar o espaco de fase
de saida e entrada do elétron era muito grande.

Em 1991, NEUENSCHWANDER E BORN [50] implementaranalgoritmo
para um elemento de volume esférico pratico, queHfamado deéugel (do aleméo,
esfera). O cédigo EGS4 foi entdo, utilizado papeir uma base de dados para que o
MMC pudesse calcular o transporte de elétrons émtas através dé&ugels de
diferentes materiais.

O meétodo consiste de uma detalhada simulacdo nuégioa. O elétron
primério € transportado em passos macroscopicaséatrdo meio, sendo modelado
através de distribuicdes pré-calculadas. Os parémgte influem no célculo da dose
absorvida séo: direcdo, energia e posicdo da plrtiEsta simplificacdo reduz
drasticamente o tempo computacional. Esses padsadmnsulados através de esferas de
raios da ordem dos milimetros. Uma ilustragdo docitnamento do método €
apresentada na Figura 20.
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Elétron Incidente

!

Absorvedor

Elétron Absorvide

Figura 20: llustracdo esquematica do algoritmo MME.setas indicam a direcdo de

movimento dos elétrons incidentes na esfera.

A energia perdida é parcialmente depositada amldagrajetoria do elétron e
parcialmente transferida aos elétrons secundarfid®es debremsstrahlungA historia
do elétron é terminada quando toda sua energisa@\atta pelo meio ou quando ele
deixa a regido de interesse.

Os célculos preliminares foram realizados utilizandcodigo de Monte Carlo
EGS4 para simular o transporte dos elétrons intéderatravés das esferas
macroscopicas. Os parametros iniciais séo o raiestixra, a composicao quimica e a
densidade do material contido na esfera e a energia cinéosaelétrons primarios
incidentes.

A base de dados do algoritmo MMC é composta poatenais apresentados

na Tabela 1 com suas respectivas densidades [51].

Tabela 1: Materiais que compdem a base de dadalkgdotmo do Macro Monte Carlo.

Material Densidade (kg/nT)
Ar 0,0012
Simulador de pulmao (LN4) 0,30
Agua 1,0
Acrilico 1,19
Simulador de osso (SB3) 1,84
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Para cada material os célculos sdo executadoscpa@ diferentes raios de
esferas: 0,05, 0,1, 0,15, 0,2 e 0,3 cm e trintargalde energia para elétrons incidentes;
entre 0,2 e 25 MeV. A esferas sao restritasd,3 cm, porque as simulacées de MMC
com raios de esferas maiores resultam em variefatns na regido deuild-up. Pela
mesma razao o raio da esfera para simulacdes dgiamabaixo de 10 MeV nao deve
exceder 0,2 cm.

Para que o transporte esfera por esfera funciormetamente, € necessario
conhecer o volume da heterogeneidade por inteirteenanho e a densidade média das
esferas utilizadas para o transporte. Para um taon@aonhecido de esfera, determina-se
a densidade média da mesma pela médiaaladsdo volume absorvedor que contém a
esfera. Como esta tarefa poderia implicar em bisteempo computacional, um
algoritmo foi desenvolvido para limitar o tamanh® ekferas e densidades médias em
cada posi¢do do meio absorvedor atraves do pré&gsamento dos dados obtidos com
a tomografia.

Primeiramente o volume da tomografia € convertishodensidade de volume
de massa com a resolucao definida pelo usuari®,ida 0,5 cm). Para cadaxelde
densidade de volume, uma esfera é selecionadarda #oter um raio maximo para um
material especifico. Este processo resulta em peguesferas correlacionadagoxels
proximos a interface entre diferentes materiaissteras grandes correlacionadas a
voxelsdistantes da interface. Unoxel de densidade de volume é considerado como
parte de um volume heterogéneo se a razdo entemsiddde dovoxele a da sua
vizinhanga exceder um certo limite (tipicamente).1%e a densidade de ambos os
voxelsestiverem abaixo de um limite controlado pelo tisu@sualmente 0,05 g/chn
a razdo nédo é avaliada. Este limite de densidaii@ exidos e que informacdées com
baixa densidade sejam interpretadas como uma petezmlade. Para densidades e
razbes de densidade abaixo dos limites mencionadasgoritmo MMC é capaz de
processar diferencas sem o aumento do tamanhosdo.pa

Como um exemplo a Figura 21 mostra uma fatia desidade de volume
descrevendo a cabeca de uma paciente ap0s o peEsgamento. NUmeros pequenos
correspondem a esferas pequenas e sao uma indickgaproximidade com
heterogeneidades.
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Figura 21: Uma fatia de tomografia computadorizadaprocessada descrevendo a
cabeca de um paciente. A resolucdo da fatia é2r 0,2 cm. Os nameros se referem
ao indice da esfera correlacionado amxel correspondente (indice 1, raio da
esfera=0,05 cm; 2=0,1cm; 3r = 0,15 cm; 4 = 0,2 cm e 5 = 0,3 cm. NUmeros

pequenos correspondem a regides proximas a heteidgede.

O material correlacionado com cada esfera depeadiesidade média dentro
da esfera. Se a densidade média da esfera formeatigual a densidade de um dos 5
materiais presentes na base de dados, o mateseleéionado para a esfera. Se a
densidade da esfera estiver entre dois valoresatleriais existentes na base de dados
do algoritmo; o material é selecionado randomicamentre esses dois materiais cada
vez que a particula entrar em uma esfera. A prbdable de um material ser
selecionado em detrimento do outro € a proximidaagorcional da densidade da
esfera para a densidade do material.

Uma ilustracdo esquemética do funcionamento daritigm esta representada
na Figura 22. Devido ao pré-processamento, comerittesicima, a determinacéao do

tamanho e densidade média da esfera reduz a wbadormacdes contendo o centro
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da esfera. O centro da esfera (marcado na figurawn X) esta localizado a um raio
do tamanho méaximo permitido para a esfera.

Outra caracteristica do algoritmo é a habilidadeo@®r a particula em uma
interface e recomecar o transporte em uma novaaasenovo material, preservando a
direcdo de movimento da particula. Parar em irtesf@& somente necessario se a razdo
dos poderes de frenamento nasxelsem ambos os lados da interface exceder um
determinado limite (tipicamente 1,5). Para razOespdderes de frenamento abaixo
deste limite, o algoritmo do MMC faz com que o pasxlua a interface sem parar a
particula na mesma [46].
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Figura 22: llustracdo em 2D para a densidade demlde 0,1 cm de
resolucdo. A linha pontilhada é uma aproximacatrajatoria do elétron
primério. Os numeros de 1 a 5 se referem ao tamadxamo permitido

para a esfera em cadaxelde densidade de volume.

As distribuicdes de dose obtidas com o MMC contém ruido devido a
natureza randdémica do processo de simulacdo. AbdigtEo de dose final pode ser
suavizada para reduzir o ruido estatistico. Azafao da suavizacdo estatistica pode
também resultar em uma convergéncia mais rapidsollgao final, o que reduzira o

tempo gasto na simulacéo do transporte de eléatagés do paciente. A suavizagao
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preserva significativamente estruturas e bordadistebuicdo de dose, enquanto retira
o ruido.

O algoritmo eMC abriga dois diferentes métodos uevizacdo da dose, o
gaussiano e a suavizacdo mediana.

A suavizacdo da dose pelo método gaussiano se tés adimensdes. E
realizada através da convolucdo que utilizakemmel para representar a forma de uma
curva gaussiana. Antes de realizar a convolucatistabuicdo gaussiana € limitada
pelo truncamento ddernel no ponto de aproximadamente trés desvios-padrdo da
média. Isto é feito para restringir a convolucadkernela um tamanho prético. O grau
de suavizacdo gaussiano € determinado pelo desdd@ da gaussiana. ApGs um
tamanho apropriado de o kernel ser alcancado, lza#a a suavizacdo gaussiana
através de métodos de convolugédo padréo em trénddas. O método de suavizacao
gaussiano produz uma média de pesos parapigedlda vizinhanga com a média de
pesos mais préxima do valor gixel central.

A suavizacdo da dose mediana determina o valpiadbpela averiguacdo dos
valores depixels na vizinhanca da fatia, considerando a média slesiores. Cada
pixel e sua vizinhanga sdo considerados a cada vez.nSeixel é considerado
representativo do seu entorno, ele é substituid® pedia dos valores daixel da
vizinhanca. A média é calculada pela primeira diasagdo dos valores dgixel em
ordem numérica. Se a vizinhanca contém um numeraepixes| a média de dois
pixels medianos € utilizada. A suavizacdo mediana ézeaxdi fatia por fatia. A
suavizacdo meédia ndo conserva a soma dos valorpxasno volume (a soma de
valores médios nédo € igual & soma original).

O usuério pode modificar seis parametros nos sasdete planejamento que
utilizam o eMC como algoritmo, interferindo no mode calculo dose absorvida. Os
parametros sdo: tamanho da grade, exatiddo, niméxono de histérias, gerador de
nameros aleatérios, método de suavizacao e nivalaézacao.

E possivel selecionar cinco tamanhos de grade speciéicam a resolucdo do
calculo da dose. Assim é possivel escolher entcwdamanhos deoxels(l, 1,5, 2, 2,5
e 5 mm) no plano de imagem da CT, independentardartho dgixel da tomografia.

E possivel determinar a incerteza estatistica delitivolume de dose entre, 1, 2, 3,5 e

8%. O numero de historias também pode ser selatwopalo usuario. Este deve ser
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maior ou igual a zero. Neste caso, 0 calculo teanaissim que o numero de historias
atingir o numero selecionado, mesmo que a preciséejada ndo seja alcancada. Ha a
possibilidade de selecionar zero e assim o calsalderminard quando a precisao
atingir o nivel selecionado. O ponto inicial doagwr de niameros aleatérios pode ser
selecionado entre 1 e 1000000000. O método e d désesuavizacdo devem ser
escolhidos entre o método gaussiano e 0 mediasioy @ mo 0s niveis de suavizagado
entre nenhum, baixos, médios ou fortes.
Todos os parametros acima descritos interferenempa de calculo. Quanto

mais restritivo for o parametro, maior o tempo diewo e maior a exatiddo do calculo
da dose absorvida. Estes fatores serdo analisagigsdetalnadamente no capitulo de

resultados apos os dados experimentais serem siptp
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3 — MATERIAIS E METODOS

Neste capitulo serdo apresentados o0s materiais tedmsé utilizados na
realizacdo deste trabalho. O desenvolvimento daltna esta dividido em trés etapas: a
execucao de experimentos objetivando a medida sk alosorvida em varias situacoes
clinicas simples e complexas, o calculo da doseraios através do método de Monte
Carlo e com a utlizacdo do sistema de planejamdfdbpsé], finalmente, a
comparacao dos resultados experimentais com acuigtie®s por simulacdo de Monte
Carlo e via sistemas de planejamento.

As medidas dos parametros da unidade de tratameata@metros estes que
serdo utilizados na configuracdo dos sistemas daemento computadorizados,
objeto de estudo neste trabalho, foram realizamgeometrias dos casos testes foram
determinadas. Foi realizada a modelagem computEcialo acelerador linear
considerado neste estudo para a obtencédo da dig&ibespectral dos seus feixes de
elétrons terapéuticos, que foram validados mediatwenparacdo com dados
experimentais.

Essas informacdes possibilitaram a avaliagdo dadéxado calculo da dose
absorvida com o sistema de planejamento computaadmmercial em varias situacdes
clinicas como, por exemplo, na presenca de heteewdpdes, com feixe obliquo de

elétrons e com o uso de blocos de protecéo.
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3.1 — SISTEMAS DOSIMETRICOS

Os casos testes sdo configuragbes bem proximasagd@es reais que tém por
objetivo verificar a eficiéncia dos algoritmos ddotilo de dose presentes nos sistemas
de planejamento de tratamento com feixes de eketrBles avaliam caracteristicas
fundamentais do algoritmo, o desempenho do algoritm situacdes aplicaveis
clinicamente e ainda verificam se a implementac&o athoritmo foi realizada
corretamente.

Os casos testes foram escolhidos mediante a experi@inica no INCA.

Vérias distribuicbes de dose em diferentes geoasetie medicdo serdo obtidas
para situacdes diversas, incluindo variacdo degemeaplicador de elétrons, SSD,
forma do campo de irradiacdo, heterogeneidadesl|d&p e 0sso.

Uma andlise detalhada das medidas foi realizada pasterior comparacao
com os dados obtidos com os sistemas de planejaneenbm o célculo através de
simulac¢des por Monte Carlo.

As medidas utilizando os casos testes foram rem&zaom dois tipos de
dosimetros a camara de ionizacdo para medidas B& Rierfis de dose e isodoses em
uma determinada profundidade de interesse a ficod®garar os resultados de planos

de dose obtidos com os filmes radiocrémicos.

3.1.1 — Medidas com camara de ionizacéo

Para a aquisicao dos perfis dos feixes e das cdergeercentual de dose em
profundidade de todos os casos testes foi utilizado simulador geométrico
48x48x41 cm, com um mecanismo de varredura automatico 3D, rdevamlo Blue
Phantomda Scanditronix/Wellh6fermais conhecido como, simplesmentéelihtfer
Este simulador geométrico é constituido em um admgistema de medicdo em trés
dimensdes, que utiliza a agua como material ecert@lao tecido mole e € empregado
no comissionamento e controle da qualidade de racklees lineares clinicos. Este
simulador permite fazer varreduras continuas agdatos eixos X, Y e Z, além de
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varreduras diagonais. O usuério informa a posigimal e final, e a velocidade da
varredura. Algumas das suas principais caractasstsdo o facil alinhamento sob a
saida de feixe do acelerador linear, a alta eftcééa a maxima estabilidade mecéanica.

O sistema controlador de varredura micro-proces§ad600E doWellhofer
possui eletrbmetro incorporado a unidade com darsis com polaridade reversivel e
escala propria, além de ser totalmente control#lsoftware

O simulador automéatico € operado pelo software \WMP-Este software
permite o processamento de dados provenientesidonsi de medicdo de modo rapido
e exato. E compativel com todos os protocolos @@rdria mais comuns, bem como
com as especificacdes dos fabricantes dos acetemtineares. Nesteoftwareestao
incluidas interfaces, que permitem a conversdoassfieréncia de dados do feixe
analisado para os sistemas de planejamento ubtkzaidialmente.

As medidas foram realizadas utilizando-se camaeagunizacdo dedal para
campo e de referéncia. A camara de ionizagdo adidifoi a Exradin A16 do fabricante
Standard ImagingEssa camara possui um volume sensivel de 0,09 possibilitando
uma boa resolucdo espacial. Devido ao seu peqaeranho apresenta um sinal baixo,
gerando maiores ruidos. A fim de aumentar aindas rearesolucdo das medidas a
camara de ionizagéo foi posicionada paralela a@ féd camara de referéncia utilizada
foi a IC 15, com um volume sensivel de 0,15.cHia foi posicionada préxima & borda
do campo de radiacdo, presa no cabecote do acmldmaghr. A leitura da camara de
campo é dividida pela leitura da camara de reféétgso elimina o efeito de variacao
do feixe durante a aquisicdo dos dados

O simulador automatic@/ellhéferpreenchido com agua foi posicionado sob a
saida de feixe do acelerador\arian Oncology System€linac 2300 C/D, mostrado
na Figura 23, a uma distancia fonte-superficie (Sf0ngléssource surface distange
de 100 cm. O acelerador linear Clinac 2300 C/Demferuma variabilidade de taxa de
dose de 100 a 600 UM/min (unidades monitoras pautn) e esta calibrado na razéo 1
UM para 1 cGy na técnica de distancia fonte-sugier{iSSD). Este acelerador contém
uma selecéo de feixe de fotons de energia maxima& el 15 MeV e seis energias de
feixes de elétrons de 4, 6, 9, 12, 18 e 20 MeVimalé ser equipado com o colimador
multifolhas e filtro dindmico (EDW, do ingl&nhanced Dynamic Wedg&mbora este

acelerador possua seis potenciais de energiasiass féde elétrons, todas as medidas
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foram feitas com as energias 9 e 20 MeV. Para dmserificagéo de sistemas de

planejamento, foi escolhida uma energia na faixbalea energia e outra na faixa de

alta energia.
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Figura 23: Arranjo experimental das medidas cornmulsdor geométrico

automaticoVellhoferpreenchido com agua.

Parte do acelerador € montadagamtry, que é um dispositivo que gira sobre
uma plataforma onde existem sistemas eletrénichilrdulicos.O feixe de radiacao
gue emerge do colimador é sempre em direcdo aodsxgantry. O eixo do feixe
central intercepta o eixo dgantry num ponto chamado isocentt@sersno teto e nas

paredes laterais da sala séo projetados para d@ininom o isocentro do equipamento
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para facilitar o posicionamento do paciente ou d@ngo experimental utilizado.
Existem tambénaserssagitais.

O primeiro passo para a montagem do arranjo expatahé o nivelamento do
simulador geométrico automatico, através dos dispos mecanicos, localizados nas
laterais do equipamento. Também sao realizadomloaahento da cadmara de ionizacao
de medida com o eixo central do feixe de irradiagéa localizagdo da camara de
referéncia. A camara de referéncia deve ser laddizle tal maneira que esta ndo se
encontre na trajetéria de deslocamento da camarsedila.

Devem ser informadas aoftwareas condic¢des iniciais de todas as medidas a
serem realizadas, sédo elas: limites inferior e soipelo deslocamento transversal,
limites direito e esquerdo do deslocamento longitald limites nos angulos superiores
e inferiores (direito e esquerdo), limites superoinferior do deslocamento vertical
(profundidade), ponto sobre a superficie da aguanéo no isocentro.

Uma vez estabelecidas as condicOes iniciais e gmogpta a sequéncia de
aquisicao de dados, é programada no painel deoteiwkp acelerador a liberacéo de um
namero de unidades de monitor para a modalidadiendeonamento requerida.

Com este método também foram obtidos varios pldeatose dos casos testes
considerados em uma determinada profundidade.

A versao utilizada no presente trabalho permiteazenar os dados para o
sistema de planejamento Eclipse® Warian Medical SystemsToda vez que o
fabricante do sistema de planejamento fornece @teaisticas de entrada de dados
para o mesmo, os dados medidos podem ser orgasiredéormato do sistema de
planejamento em questao.

O sistema apresenta os dados em forma graficapapem ser transformados
em tabelas. Possui recurso para as analises watnsaresultados obtidos, tanto no
formato grafico como na apresentacao em tabelada@ss podem ser apresentados no
sistema de coordenadas proprias do acelerador.uiPtssamentas para criar e
manipular arquivos de saida. Também a capacidadealse dos dados em tempo real.

O tratamento de dados foi realizado utilizando ftwsose WP-700. Tanto os
perfis de campo quanto as curvas de PDP foram madnsg para que apresentassem

menos ruidos.
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3.1.2 — Medidas com o filme radiocromico

O filme radiocrémico, ilustrado na Figura 24, u@ldo nesse trabalho foi o
Gafchromic¢l EBT produzido peldnternational Specialty Product$SP (New Jersey,
USA).Os filmes sdo comercializados em caixas de 25adeside 20,3 cm x 25,4 cm e
podem ser partidos em pedacos menores para oamando-se o cuidado de que a
orientacdo e o lado do filme sejam os mesmos pal@stos pedacos no processo de

irradiacdo e de digitalizacao.

Quality dosimetry plus:

« Self developing, no processing required

* Energy independent * Consistent and uniform
« Insensitive to room light ® Water resistant

. . .and so much more!

Figura 24: Filmes radiocrémicos Gafchromi&BT.

As camadas ativas no filme EBT sao protegidas pas ¢amadas de poliéster.
Por essa razao, € possivel fazer a imersdo do Bimeigua sem |he causar danos
permanentes. O filme pode ser imerso por mais de homa sem apresentar mudancas
significativas em suas propriedades. Como as latdmfilme sdo seladas, a 4gua ndo
penetra na camada ativa. As medi¢cdes com filmecedinico foram realizadas tanto
em placas de agua solida quanto em um simuladonéteico preenchido com agua.

Em conjunto com os filmes radiocréomicos foi utitivao escaner de mesa
Microtek ScanMaker 9800 Xdo fabricantéMicrotek.

Um procedimento de avaliacdo foi estabelecido e psenseguido para
assegurar a reprodutibilidade das medidas. Primeimge o escaner era ligado 30
minutos antes das varreduras para que a lampada #&mplecida. As primeiras trés
varreduras eram descartadas. Para cada filme fiolaobma média de 3 varreduras no
modo RGB-48 bits.
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A resolucao da varredura foi selecionada para p00A$ imagens foram salvas em
TIFF (do ingléstagged image file formatOs canais azuis e verdes foram removidos
com o programa de cddigo livimage Je apenas os valores de transmissao do canal
vermelho foram analisados, pois o0 espectro de efsonesse canal € maximo em
relacdo aos outros dois canais [52, 53]. A utiBmagpenas dos valores de transmissao
do canal vermelho melhora a sensibilidade do eschaedosimetria com filmes
radiocromicos [54]. Quando possivel, os valorestrdasmissdo foram obtidos na
mesma regido de interesse para todos os filmesocouidado de evitar as bordas do
filme e foram normalizados para média dos valoeegsahsmissao obtidos.

Para determinar a dose absorvida com um filme ca@tiwico é necessario
antes determinar a leitura de fundo do dosimetramada neste trabalho de leitura de

dose zero. Posteriormente, os filmes foram calisguhra obtencdo da dose absorvida.

3.1.2.1 — Estudo da leitura de dose zero dos filmesliocrémicos

A leitura de dose zero de um filme radiocromice, u seja, a leitura do
detector ndo irradiado, fornecida por um conjurddiline com o escaner, depende de
caracteristicas do lote do filme radiocromico, ipo tle lampada utilizada no escaner e
da estabilidade do sistema de medicéo.

A leitura de dose zero dos filmes radiocrémicos né walor importante,
principalmente na avaliacdo das doses baixas, mpasxiao limite de deteccdo dos
dosimetros, porque é um valor espurio, ndo reladoncom a dose absorvida
administrada ao dosimetro, que deve ser subtradsud leitura L. Para valores de
doses terapéuticas, a leitura da dose zero € nmapostante, mesmo assim, no trabalho
em questao, ela foi levada em consideracéo.

Deste modo, para se obter a leitura de doze zemmrt@s de filmes de tamanho
2x2 cnf foram avaliados no escaner de mesa. Para cadadmitime, foi obtida uma
média de 3 varreduras no modo RGB-48 bits e comlug&o 100 ppi. O mesmo
procedimento de separar os canais vermelhos e obtemlores de transmissao foi

adotado para a realizacao do estudo de dose zeffdrdes radiocrémicos.
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A leitura de dose zerd. (;) foi obtida de acordo com a equagéo 24.

3
2L
i=1

3

L, = 24

ondelL, € a leitura do dosimetram&o irradiado.

3.1.2.2 — Calibracéo dos filmes radiocromicos

O filme radiocrdmico ndo vem com calibracdo de it&br No entanto, é
necessario garantir que as medicdes sejam extremewenfiaveis, além de assegurar
a qualidade e a rastreabilidade ao Sistema Intemmglcde Medidas. Portanto, faz-se
necessaria uma calibracdo em termos de dose alsaor@iagua na instituicdo para as
suas condigdes de utilizagao.

A curva de calibracdo dos filmes radiocromicos dédtida utilizando-se
simulador de agua constituido de placas de 40x4Cecespessuras de 2 e 5 cm de um
material comercialmente conhecido como agua sdiataicado pela empresa CNMC.
A agua solida é um material feito de resinas Egopgssui densidade de 1,04 gicm

Para se obter uma curva de calibragéo, os 26 abetébnes radiocromicos de
tamanho 2x2 cfforam posicionados no centro do campo de irradiadé area
10x10 cnf a 2 cm de profundidade. Foram calculadas unidaeesonitor de modo que
os cortes de filmes fossem irradiados com as disés5 a 10 Gy. Para se obter essas
unidades de monitoras foi realizada uma dosimdtrifeixe de radiacdo. Cada unidade
de monitor correspondente a cada dose foi verdicaom o conjunto dosimétrico
ionométrico antes da irradiacdo dos filmes. Essecqulimento de calibracédo foi
realizado para as duas energias de feixes de redétansideradas no trabalho, 9 e 20
MeV, produzidos por um acelerador linear Variam@&di 2300 C/D e taxa de dose 400
UM/min. Uma unidade de monitor corresponde a 1 c¢®yponto de calibracao,
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conforme descricdo apresentada anteriormente @ Set.1. Qgantry foi angulado a

0° assim como o colimador.
Na Figura 25 é ilustrado este arranjo experimet¢atalibracdo dos filmes

radiocrémicos.
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Figura 25: Arranjo experimental da calibracao diosefs radiocrémicos.

3.1.2.3 — Arranjo experimental para medidas com 0sasos testes

Para avaliar a dose absorvida nos planos de dosesdilmes radiocromicos
em varias situacdes clinicas diferentes foi necessdesenvolver um arranjo
experimental que fosse o mais proximo possivel elaqobtido com camara de
ionizacdo em simulador geométrico preenchido da.dgartanto, para obter resultados
em planos de dose com filmes radiocrémicos optopesaealizar as medidas em um
simulador geométrico de dimensdes 35x35x15 pmeenchido com &gua, ja que é
possivel a imersdo do filme na agua sem interfesg resultados obtidos. Além do
simulador geométrico foi construida uma molduraapaosicionar o filme em uma

determinada profundidade como ilustrado na Fig6ra 2
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Figura 26: Simulador Geométrico utilizado para aslishas dos casos testes com

filmes radiocrémicos.

3.2 — MEDIDAS UTILIZANDO OS CASOS TESTES

Os casos testes representam variadas situa¢cdeaglimcluindo variagdo de
energia, aplicador de elétrons, SSD, forma do caseporadiacéo, heterogeneidades de
pulmé&o e 0sso com 0 objetivo verificar a eficiémbis algoritmos de célculo de dose
presentes nos sistemas de planejamento de tratagmntfeixes de elétrons. Os casos
testes foram escolhidos mediante a experiéncigaliro INCA.

3.2.1 -CASO TESTE 1

E importante que o algoritmo de calculo de dosa sapaz de obter a exata
distribuicdo de dose na SSD padrao de 100 cm. ®a@so teste 1, foram obtidas
distribuicdes de dose para o tamanho de campdet@meia 10x10 cfn Foi obtido um
perfil de campo no plano XY na profundidade de 2ecam PDP no eixo central (eixo
Z). O arranjo experimental do caso teste 1 é aptade na Figura 27. Este caso teste
foi realizado para as energias de 9 e 20 Megafitry e o colimador foram angulados a

0 grau.
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Figura 27: Arranjo Experimental do caso teste pacampo 10x10 ¢me energia de

9e 20 MeV.

Para este caso teste foram obtidos perfis de doptares de dose na
profundidade de 2 cm para as energias 9 e 20 MeN c@mara de ionizagdo e o
Wellhéfer Os mesmos parametros foram obtidos com filmeocadinico conforme
arranjo experimental ilustrado na Figura 26 da ®€;d.2.3. O PDP foi obtido com

camara de ionizacgéao.

3.2.2 -CASO TESTE 2

Foram obtidas distribuicbes de dose com um blotangellar de tamanho
3x12 cnf acoplado em um aplicador de 15x15%cimstrado na Figura 28. A SSD
utilizada neste caso teste foi de 100 cm. As pdifiades de medida do perfil de campo
foram 2 cm, para as duas energias considerada20MeV. Foi obtido um plano de

dose de campo no plano XY na profundidade de 2&xgantry e o colimador também

foram angulados a 0 grau.
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Figura 28: Bloco 3x12 cfn

Para este caso teste foram obtidos perfis de dopbares de dose na
profundidade de 2 cm para as energias 9 e 20 MeV camara de ionizacdo e o
Wellhéfer Os mesmos parametros foram obtidos com filmeocadinico conforme
arranjo experimental ilustrado na Figura 26 da ¢€3:4.2.3. O PDP foi obtido com

camara de ionizagéo.

3.2.3 -CASO TESTE 3

Em muitos tratamentos é necessario que o feixeraldiacdo seja rotacionado
em um determinado angulo. Em tratamentos com feblegquo a distribuicdo dose
muda em relacéo ao tratamento com o feixe perpaladiao paciente/simulador. Para
verificar o célculo de dose foi estabelecido unodaste em que gantry foi girado a
30°. O campo de tratamento para este caso testi fbbx15 crhcom SSD=100 cm.
As energias de 9 e 20 MeV foram utilizadas. Fonaedidos perfis de dose no eixo X
na profundidade de maxima dose para cada energ@eofmetria do caso teste 3 &
ilustrada na Figura 29. @antryfoi angulado a 30 graus e o colimador a O grau.
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Agua

Figura 29: Arranjo experimental do caso teste 3jamse utiliza um
feixe obliquo para a obtencdo de uma carta de $80dd,2 cm de

profundidade em agua.

Para este caso teste foram obtidos perfis de doptars de dose na
profundidade de 2 cm para as energias 9 e 20 MeW @@mara de ionizagdo e o
Wellhéfer Os mesmos parametros foram obtidos com filmeocadinico conforme
arranjo experimental ilustrado na Figura 26 da ®e3;d.2.3. O PDP foi obtido com

camara de ionizacgéao.

3.2.4 —CASO TESTE 4

No tratamento com elétrons, € possivel a utilizatgioampos circulares. Neste
caso, usualmente utiliza-se um campo retangulaguelado com abertura circular
central. Para verificar o calculo de dose absorpaa este tratamento foi criado um
teste em que o campo é circular e obtido de um ecarefangular bloqueado com
cerrobend, conforme a Figura 30. O aplicador que sera atilizé o de 15x15 cheom

abertura circular de 5 cm de diametro. A SSD foil@l® cm. Foram medidos PDD'’s,
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perfis de campo e isodoses na profundidade de ¥@¥ode maxima. @antry e o

colimador seréo angulados a O grau.

Figura 30: Visualizacdo do formato do campo dealiagéo obtido
a partir de um bloco de aplicador de elétrons dweatdno
15 x 15 cm bloqueado conterrobend para obter um campo de

irradiagao circular.

Para este caso teste foram obtidos perfis de doptars de dose na
profundidade de 2 cm para as energias 9 e 20 MeV c@mara de ionizagdo e o
Wellhéfer Os mesmos parametros foram obtidos com filmeocadinico conforme
arranjo experimental ilustrado na Figura 26 da ®e3;d.2.3. O PDP foi obtido com

camara de ionizacgéao.

3.2.5 —CASO TESTE 5

Em muitos tratamentos é necessario utilizar um cadepirradiacao irregular.
E importante que o algoritmo de célculo de dose sa@paz de obter a exata distribuicéo

de dose para casos como estes. Para verificacaa@dle dose foi construido um bloco
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octogonal para ser utilizado em um aplicador 15gf5 com SSD=100 cm como
ilustrado na Figura 31.

Figura 31: Bloco octogonal.

As energias de 9 e 20 MeV foram utilizadas. Fonaedidos perfis de dose no
eixo X na profundidade de 2 cm. gantry foi angulado a O graus e o colimador a O
grau. Para este caso teste foram obtidos perfiosie e planos de dose na profundidade
de 2 cm para as energias 9 e 20 MeV com camaraniteacdo e dNellhéfer Os
mesmos parametros foram obtidos com filme radiom@mconforme arranjo
experimental ilustrado na Figura 32. O PDP foiddtiom camara de ionizagéo.

Figura 32:Arranjo experimental de medida do plano de dose @m2com filme
radiocrébmico do caso teste 5 em que € utilizado hloco de formato octogonal

acoplado a um aplicador 15x15Tm
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3.2.6 -CASO TESTE 6

E importante que o algoritmo de calculo de dosa sapaz de obter a exata
distribuicdo de dose para tamanhos de campos pesjumeeanores que 5x5 énPara
avaliar esta caracteristica do sistema do planejmmen campo de 3x3 éna 100 cm
de SSD foi utilizado como caso teste. O bloco 3x8 i inserido em um aplicador

6x6 cnf como ilustrado na Figura 33.

Figura 33: Bloco 3x3 cfrinserido em um aplicador 6x6 &ém

Para este caso teste foram obtidos perfis de dopbares de dose na
profundidade de 2 cm para as energias 9 e 20 MeV c@mara de ionizagdo e o
Wellhéfer Os mesmos parametros foram obtidos com filmeocadinico conforme
arranjo experimental ilustrado na Figura 26 da ®e3;d.2.3. O PDP foi obtido com

camara de ionizagéo.
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3.2.7 —CASO TESTE 7

A geometria deste caso teste simula uma irradidedmedula espinhal. Neste
tipo de irradiacdo, sO é utilizada a energia deM&y. Sera utilizado um aplicador
relativamente grande (20x20 &nbloqueado coneerrobend para produzir um campo
retangular na diagonal do campo quadrado de 25X5A&1BSD que sera utilizada é de
100 cm.

Para testar a exatiddo do célculo de dose do sistEmplanejamento em
campos complexos contendo heterogeneidade deealtaddde em trés dimensodes foi
construido um simulador de policloreto de vinil&@ O gantry foi angulado a 0 grau
e o colimador a 45 graus.

Foi medido o plano de dose a 3,5 cm de profundidizi¢ro da cavidade do
PVC. O arranjo experimental é ilustrado nas Fig@ 35.

Figura 34: Arranjo experimental do caso teste fj@mé utilizado um campo retangular
de 25x5 crhem um aplicador de 20x20 ém um simulador de medula espinhal.
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Figura 35: Vista lateral do arranjo experimentatdso teste 7.

Com este caso teste ndo foi possivel realizar aicAedcom camara de
ionizagdo ja que a cavidade em que foi medido aoplde dose ndo comportava o
movimento da camara de ionizacdo. Apenas foi aidigur plano de dose com o filme

radiocrémico.

3.2.8 -CASO TESTE 8

Foi elaborado um caso teste com heterogeneidadguttedo em trés
dimensdes para testar a acuracia de calculo erenpagle heterogeneidade de baixa
densidade. Foi utilizado um simulador de téraxdpmido pela empresa alema PTW,
gue contém uma regido de tecido equivalente aabodow. O equipamento é composto
de quatro placas de acrilico com espessura deeéhtiformato de torax que simulam o
tecido mole. Duas placas possuem cavidades queitperna insercdo de quatro
simuladores de pulmdo com densidade de 0,3%/compostos de material pulmé&o
equivalente conforme é descrito no ICRU 44 [55].0ras duas placas sdo compostas

de acrilico somente. Uma fotografia do simuladdizatio € apresentada na Figura 36.
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Figura 36: Simulador toracico com regido pulmaa\ejente que sera

utilizado no caso teste 8.

O tamanho de campo utilizado foi um campo retamgiéa8x12 crfy, 0 mesmo
bloco decerrobend] utilizado no caso teste 2 foi utilizado neste rgoaxperimental.
A fim de obter o resultado da medida na interfaxd&eterogeneidade pulméo-acrilico o
simulador de térax foi alinhado ao eixo centraliladiacédo. Feito isso, o0 campo de
irradiagao foi deslocado de 4 cm do eixo centralnd®o o campo de irradiagéo
incluisse uma parte de acrilico e uma parte do olrdma foto ilustrando o filme na
profundidade em que o plano de dose foi medida&saptada na Figura 37.

O perfil de dose e o plano de dose foram obtidogrofundidade de 6 cm. O
gantrye o colimador serdo angulados a 0 grau.

Neste caso teste a energia de 20 MeV foi utilizzadaconjunto com o filme
radiocromico para a obtencdo do perfil de doseaaqlde dose na profundidade de

6 cm. A camara de ionizacéo nao foi utilizada @eta medida.
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Figura 37: Foto do filme radiocrémico irradiado garcaso teste 8.

3.3 — SIMULACAO VIA CODIGO DE MONTE CARLO DAS
DISTRIBUICOES DE DOSE PARA CADA CASO TESTE
CONSIDERADO

Todos os resultados experimentais gerados paraf@®ndes casos testes
foram também obtidos teoricamente com o uso dogoddie Monte Carlo EGSnrcMP e
BEAMnrc, considerando-se a mesma geometria utdizadas determinacdes
experimentais.

Primeiramente foi necesséria a simulagdo do cabedotacelerador linear
clinico utilizado, o Varian Clinac 2300 C/D. Pastoi foi pedido avarian Medical
Systemsasespecificacdes do acelerador. Essas especificaédesformacdes sobre os
materiais que constituem o acelerador e respectd@assidades. Foram, ainda,

fornecidas informacGes da localizacdo e dimensdestatios os componentes
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importantes do equipamento. Estas informacdes satidenciais por exigéncia da
Varian Medical Systemsnéo poderao ser descritas em detalhes nesahtvab

ApOs esta primeira etapa, foi construida a geometrs casos testes tanto no
BEAMnNrc quanto no DOSXYZnrc.

3.3.1 — Simulagé&o do cabecote do acelerador Vari&iinac 2300 C/D

3.3.1.1 — Materiais

Como dito anteriormente no capitulo 2.5.2 dos fumelstos teoricos, o
BEAMnNrc € um cédigo computacional que simula aegleres lineares através de uma
série de mdédulos componentes (CMs). Dentre os 2% @isponiveis no BEAMnrc, 8
foram utilizados para simular o acelerador consder neste trabalho. Cada
componente esta contido entre dois planos que sgemdiculares ao eixo Z e nao

podem se sobrepor.

3.3.1.2 — Métodos

Os CMs utilizados sé&o descritos nas se¢des abaixo.

SLABS

Este CM modela fatias semi-infinitas paralelas datemais e espessura
arbitrarios no plano X-Y. O contorno externo € qadd. E comumente utilizado para
modelar alvos de raios-X ou a janela de saida@eoak. Neste trabalho foi utilizado

para modelar a janela de saida de elétrons e aipifiolha espalhadora.
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CONS3R
Este CM modela uma série de cones truncados oilidras em trés regides.
Séao permitidas apenas formas convexas na direcBleste trabalho foi utilizado para

modelar o colimador primario.

CONESTAK

Este CM consiste de uma forma coaxial truncada leislopor uma parede
cilindrica. Os veértices dos cones de cada camanl@ne&isam se encontrar, mas o raio
nao deve diminuir conforme a profundidade aumelBtste CM pode simular folhas
espalhadoras ou colimadores primarios. Neste trabfai utilizado para modelar a

folha espalhadora secundaria e o anel da camaoaidacao.

CHAMBER
Este CM modela exclusivamente uma camara de plpaedelas em um
recipiente com um ponto mais alto e outro mais daie material e espessura

arbitrarios.

MIRROR

Este CM ¢é utilizado para o espelho do aceleradte. @ode ter angulos
arbitrarios menores que 85 graus em relacdo aoZiRara espelhos que contenham
angulos entre 85 e 90 graus, € recomendado utdiZzlyl SLABS como aproximacao.
O espelho pode ser composto de camadas de difeesppessuras e meios e tem uma

geometria quadrada.

JAWS

Este CM é utilizado para um arranjo de pares deabaEssas barras podem
modelar o colimador ou o aplicador de elétronsb&sas sdo de espessuras e materiais
arbitrarios com orientacdo X-Y. O contorno extemd@ste médulo componente é

guadrado.
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APPLICAT

Este CM é utilizado para simular hastes dos aplieed de elétrons. Cada
haste é definida por uma regido externa de do@getos concéntricos, a regidao do
meio é constituida de ar. As hastes sdo de materespessuras arbitrarias nas direcdes
X e Y. O contorno externo deste CM é quadrado adotno eixo central do feixe.

A geometria do acelerador utilizado neste trabglbde ser vista por um
visualizador grafico chamad®review como ilustrado na Figura 38. O plano de

contagem foi inserido no final da geometria a 100 c

Varian Sagsing 182ET0
17001 1333 GEET o000 BLEET 1z 17em
1S

— 5  Colunador
Promario

——— Folha Espalhadora
——3 Camara de
Ionizacio

=z

Az05

—— Cohmador

Secundinio

—— Aplicadores

24211

4737

100,000

MNAC-ChAC

Figura 38: Geometria de simulacdo do cabecote elerador clinico Varian Clinac
2300 C/D obtido com review
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Existem outros mddulos componentes disponiveis BANBrc como por
exemplo um especifico para colimadores multi-lamigae ndo foram utilizados neste
trabalho [29].

A biblioteca utilizada para as densidades dos na#eni a ICRU700 contida
no codigo computacional.

O BEAMnrc tem varias fontes disponiveis. Neste dlab foi utilizada uma
fonte circular com distribuicdo gaussiana radial.eAergia incidente do feixe de
elétrons é o primeiro parametro que deve ser @osm simulacdes com Monte Carlo.
Para obter uma curva simulada de dose em profusheliciam boa concordancia (desvio
percentual menor ou igual a 2%) com a experimanta¢cessario obter uma energia
meédia acurada e um alargamento adequado do picesplectro inicial. A energia
incidente do feixe de elétrons foi iterativamerjtestada até que o valor experimental e
o simulado dé=spse igualassem. O ajuste foi obtido a partir da @@ua5 para a 4gua,
ja que uma mudanca de 0,2 MeV na energia do elétwesponde a uma mudanca de

1 mm no alcance do feixe.

AE, = 233AR,, (25)

onde AE, é a diferenca de energia entre a energia selefaana energia que concorda
com oRspexperimental eAR,, € a diferenca entre o obtido com a simulacéo det&o

Carlo e o experimental [34].

A largura maxima a meia altura (FWHM, do ingladl width at half
maximunm da distribuicdo gaussiana radial também foi apiestiterativamente até que
se obtivesse uma boa concordancia da curva simatada experimental sem afetar os
valores deRsp. Deste modo o FWHM utilizado para a energia dee/Nbi 1,5 e para a
energia de 20 MeV foi 2,0.

A energia de corte utilizada neste trabalho pét@ns foi de 0,0001 MeV e
para elétrons e positrons foi de 0,07 MeV.

O numero de historias também esté relacionado Bdgda da simulacdo. O
EGSnrc divide o nimero de historias selecionadd@mrupos e ao final de cada grupo
ele informa uma incerteza da simulacdo. Esta depeticetamente do numero

selecionado de historias.
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A incerteza dada pelo EGSnrc [28] pode ser caleuddihvés da equacao 26.

(26)

onde X, € o valor deX (grandeza que se esta calculando, por exemplo; H&ESEMA)

no grupo i e X é o valor deX calculado para todos os grupds, € o numero de
grupos.

O arquivo de saida do BEAMnrc, que contém os tado$ da simulacao, é o
arquivo de espaco de fase. Ele contém informacdewiduais de cada particula
cruzando o plano de contagem. O arquivo de espatasé foi analisado com o codigo
BEAMDP. Com esse codigo foram obtidos o espectrcenlergia do acelerador, a

distribuicdo angular de fotons e elétrons e aibisttdo de energia média das particulas.

3.3.2 — Validacéo do espectro obtido com o BEAMnrc

O espectro obtido com o BEAMnrc foi validado congpatto um PDP obtido
por simulacdo de Monte Carlo com PDP obtido expemiadmente com camara de

ionizacdo para 4gua para um campo 10x19para as energias de 9 e 20 MeV.

3.3.2.1 — Materiais e Métodos

Para o calculo da dose foi utilizado o codigo dentdaCarlo DOSXYZnrc.
Esse codigo tem uma geometria retangular com ocopkdY. Foi construido um
simulador geométrico composto por agua para osloélcle dose.

O simulador geométrico utilizado para os calculesn tdimensfes de
30 x 30 x 30 crh Os voxels tinham dimensdes de 0,25 x 0,25 x 0,2.crA fonte
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utilizada foi o arquivo de espaco de fase obtidm a simulacdo do cabecote do
acelerador utilizado, ou seja, 0 espectro realcetesador.

As energias de corte tanto para elétrons quant fpgons foram as mesmas
da simulacao do cabecote do acelerador. O numehieias foi 500 milhdes.

Este cddigo computacional ndo possui visualizad@fiap para expor a
geometria construida.

ApoOs a simulacéo, os dados foram analisados coadige STATDOSE, que
permite converter os dados obtidos em dose absorwdeixo central. A dose foi

transformada em PDP, que foi comparada com a Ppé&rienxental.

3.3.3 — Simulacéo dos casos testes a partir do minade Monte Carlo

Para realizar a simulacdo dos casos testes utibzaéste trabalho, foram
necessarios dois codigos; o BEAMnrc e o DOSXYZrtom o BEAMnrc, foi
simulado o cabecote do acelerador juntamente cteimanho de campo considerado.
O resultado desta simulagdo € um arquivo de egpagase utilizado no DOSXYZnrc
como fonte para calcular os perfis de dose e pddisampo e planos de dose. Em
alguns casos, quando o arranjo experimental peronte fosse obtida uma tomografia
computadorizada, esta foi utilizada no codigo camaganal DOSXYZnrc como
geometria de calculo de dose.

As simulagdes com o BEAMnrc sempre utilizaram 50hées de historias
para que fosse alcangada uma incerteza menordqu&dse numero de historias foi
utilizado em todas as simulagdes com este codigoato que com o DOSXYZnrc
foram necessérias 500 milhdes de histérias pargiméste nivel de incerteza.

Apos a simulacdo com o DOSXYZnrc, os dados obtidesm analisados com
o0 STATDOSE, que permite converter os dados obtxosiose absorvida. A dose foi
transformada em PDP e perfis de campo e plano®osk germitindo a comparacao
entre os dados experimentais e os obtidos constenss de planejamento.

O caso teste 1 foi obtido da mesma forma que dagib do espectro.
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Nas sec¢Oes abaixo s&o descritos os detalhes déagiimudos demais casos
testes.

3.3.3.1 — Caso teste 2

No caso teste 2, foi utilizado um bloco aerobend para criar um campo de
irradiacédo retangular de dimensées 3 x 12 clste caso teste foi simulado no
BEAMnrc incluindo no aplicador de elétron um blamm cerrobend, mesmo material
utilizado na construcdo do bloco na situacéo Malamente foi necessario gerar um
espectro com as caracteristicas de espalhament® loeso, portanto foi utilizado o
BEAMnNrc para gerar um arquivo de espaco de fassteRormente foi realizada a
simulacdo com o DOSXYZnrc para a obtengcédo da dbserada com o simulador
geométrico utilizado de dimensdes de 30x30x36 eomposto powoxelscubicos de
0,25x0,25x0,2 crh e preenchido com &gua. As duas energias foranizastils

separadamente para as simulacoes.

3.3.3.2 — Caso teste 3

Neste caso teste foi utilizado o espectro conta@nmguivo de espaco de fase
obtido na simulacg&io do caso teste 1 com o campb51éxt e SSD 100 cm. Neste caso
teste 0o angulo de entrada do espectro relativobam eentral foi estabelecido em
30 graus no cédigo DOSXYZnrc. O simulador geomeétntlizado para os calculos
teve dimensdes de 30x30x30%@svoxelstiveram dimensées de 0,25x 0,25 x 0,2 cm
e 0 meio utilizado foi a agua. Este teste foi mlo considerando as duas energias
consideradas neste trabalho.
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3.3.3.3 - Caso teste 4

Para a realizacéo deste teste foi necessario wite@rquivo de espaco de fase
com O espectro que representasse 0 espalhamento caopo utilizado
experimentalmente. O campo retangular bloqueadowuom abertura circular de 5 cm
de diametro central foi criado cocerrobend no aplicador 15x15 chrde elétrons do
cabecote do acelerador. Foi realizada a simulagée qgbtencéo do arquivo de espaco
de fase para as energias 9 e 20 MeV. Cada arq@vespaco de fase foi inserido
separadamente no DOSXYZnrc como fonte. O simulgdométrico utilizado para os
célculos tinha dimensdes de 30 x 30 x 3G.dBsvoxelstinham dimensdes de 0,25 x

0,25 x 0,2 ciy, preenchidos com agua.

3.3.3.4 — Caso teste 5

Para a realizacao deste teste foi necessario wint@rquivo de espaco de fase
com O espectro que representasse 0 espalhamento catiopo utilizado
experimentalmente. O campo octogonal foi criado awemroben® no aplicador
15x15 cnf de elétrons do cabecote do acelerador. Foi realiza simulagdo para
obtencéo do arquivo de espaco de fase para asanérg 20 MeV. Cada arquivo de
espaco de fase foi inserido separadamente no DOSXYe@bmo fonte. O simulador
geométrico utilizado para os célculos tinha dimessfie 30 x 30 x 30 cinOsvoxels

tinham dimensdes de 0,25 x 0,25 x 0,2 goneenchidos com &gua.

3.3.3.5 - Caso teste 6
Para a realizacao deste teste foi necessario wint@rquivo de espaco de fase

com O espectro que representasse 0 espalhamento catiopo utilizado

experimentalmente. O campo quadrado bloqueado @ 3% foi criado com
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cerrobend no aplicador 6x6 cfnde elétrons do cabecote do acelerador. Foi reialiaa
simulacdo para obtencédo do arquivo de espacgo depfas as energias 9 e 20 MeV.
Cada arquivo de espaco de fase foi inserido sepaw@ute no DOSXYZnrc como
fonte. O simulador geométrico utilizado para oswals tinha dimensdes de 30 x 30 x

30 cn?. Osvoxelstinham dimensées de 0,25 x 0,25 x 0,2 ,gmeenchidos com &gua.

3.3.3.6 — Caso teste 7

Para realizar este teste, um campo retangular mendes 20x5 cmsera
criado em um aplicador 20x20 €rpara obtencdo do arquivo de espaco de fase. A
energia utilizada sera apenas a de 20 MeV. Pagéécuole da dose absorvida, foi obtida
uma tomografia computadorizada do simulador utllizd-oi realizada a conversao para
uma matriz de densidade com o codigoreatecontido noEGSnrc Essa matriz foi
utilizada como geometria de calculo para realizaimaulacdo no cédigo DOSXYZnrc

com 0s mesmo parametros ja descritos anteriormente.

3.3.3.7 —Caso teste 8

O arquivo de espaco de fase do caso teste 2 parargia de 20 MeV obtido
anteriormente foi utilizado como fonte no DOSXYpara o céalculo da dose absorvida.
Foi obtida uma tomografia computadorizada do sidwilale térax que foi convertida
para uma matriz de densidade com o codieate contido noEGSnrce entdo

realizada a simulacao.
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3.4 — DETERMINACAO DA DOSE ABSORVIDA ATRAVES DO
SISTEMA DE PLANEJAMENTO

3.4.1 — Materiais
3.4.1.1- Sistema de planejamento Eclipse®

O sistema de planejamento Eclipsedesenvolvido pelavarian Medical
Systemdoi utilizado neste trabalho para a determinacdaaldse absorvida, de modo
gue esses pudessem ser comparados com os dadoserpas e dados obtidos com o
Monte Carlo através do coédigo EGSnrc. Este sist@enplanejamento tem disponiveis
dois métodos de correcdo de heterogeneidaenail Beam Generalizade oeMC.,
Ele contém, ainda, uma interface com o tomografckd?j pela qual € possivel
transportar os arquivos de imagens da tomografia pau visualizador grafico. Na

Figura 39 é ilustrada a tela do Eclipse

1 Plan Objectives | 1] Optimization Objectives | Dose Statistics  Calculation Models

GoPE 8120
PBC_8120

Dvo_B120
Dv0_8120

Figura 39: Foto da tela do sistema de planejanedipse] com o célculo de um caso

teste.

89



3.4.2 — Métodos

Os tamanhos de campos para 0s casos testes 14 2 B,foram gerados no
sistema de planejamento Eclipsee as distribuicbes de dose para cada energia e
tamanho de campo foram geradas em um simulador dgémo de dimensdes
30x30x30 cm criado no sistema de planejamento.

Para calcular as distribuicdes de dose para os testes 8 e 9, os simuladores
foram tomografados e a tomografia inserida norsiagtde planejamento através de uma
interface com o tomografo. Essa opera comsaftwarecompativel com o Eclip§g
permitindo a leitura dos arquivos de saida do toafog

O algoritmo doeMC tem seis parametros de calculo que podem serhedosl
pelo usuario: tamanho do grid de célculo, acuracianero maximo de particulas
historias, gerador de numeros aleatérios de sesyanttodos e niveis de suavizacao. A
influéncia dos parametros foi avaliada anteriormmgrdr FORTES [56para o INCA.
Também foi verificado o grau de concordancia edaeos medidos e calculados pelo
eMC simulando uma situacao clinica bastante rect@rea instituicdo. A partir deste
estudo foram gerados os parametros em que melkeniaosh um custo-beneficio para o
hospital em relagdo a concordancia obtida comterses de planejamento e o tempo.

A tabela 2 explicita o valor de cada parametrazaiilo neste trabalho assim

como seu significado.

90



Tabela 2: Valores e significados dos parametrasattello do eMC.

Parametros Valores Descricao

Tamanho do voxel de dose em um plano de pma
0,25 TC. O tamanho longitudinal do voxel € o mesmo qye a
espessura da fatia.

Tamanho do
grid de célculo

Incerteza estatistica média dentro do volumg de

Acuracia 1,0
alta dose.
Especifica o0 niumero maximo de particulag
NUumero transportadas em um célculo. Se a acuracia nao|é
maximo de 0 especificada, ou seja, é zero, o célculo para quand
particulas esses numeros de particulas sao transportados. Po
historias mesmo modo se 0 numero de particulas é zero, [0
calculo para quando a acurécia é atingida.
Gerador de
nameros de 39916801 Da o ponto inicia}l .do gerador de numeros
sementes aleatorios.
aleatorios
Método de 3D Convolucéo da distribuicdo de dose com uma

Gaussiana tridimensional, onde o desvio padréo|é

suavizacdo | Gaussians - , S
definido pelo nivel de suavizacgéao.

2D-Média: vizinhanca=1,5cm x 1,5 cm
3-Forte 3D-Gaussiana: desvio padrao igual a 1,5 A
tamanho do grid de célculo

Nivel de
suavizacgao

Para o algoritmo d®encil Beam Generalizadodo ha nenhum parametro de
influéncia a ser escolhido pelo usuario que inftiemo calculo da dose absorvida.

Para cada resultado obtido com o sistema de plapeja era obtido um
arquivo de saida no formato .dat ou .dcm. Os pddidose e os PDP’s para cada caso
teste eram obtidos do sistema de planejamento dedliem arquivos .dat, ja os
arquivos de saida para os planos de dose sao ®btidormato .dcm.

Os arquivos de saida dos perfis de dose e PDP&Enpsdr exportados para o
Excel ou o Origin para posterior comparacao cordamos obtidos experimentalmente
e por Monte de Carlo. Os arquivos de saida panplases de dose sao arquivos de
imagens e foram comparados pelo programa de andiseémagens comercial

ﬂTM

Verisoft " daVarian Medical Systems
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35 - INFORMACOES GERAIS SOBRE O MODO DE
COMPARACAO

3.5.1 — Materiais

3.5.1.1 - VerisoftM

O Verisoff™ é umsoftwarepara carregar, analisar e comparar duas matrizes
bidimensionais de dose. Este programa pode seioysa@ fazer comparacao entre
matrizes de doses medidas, verificagcdo de doseMiRT | andlise de distribuicdo de
dose e andlise grafica ou numérica de uma distéloui

Para fazer comparacao entre duas matrizes de dosaislas, (matriz A e
matriz B), estas devem ser carregadas inicialméteste modo, o Verisdif calcula a
matriz diferenca e mostra a representacao de issdiesta, no lado superior esquerdo
da tela. No lado inferior esquerdo € mostrada aesgmtacdo da sobreposicdo das
isodoses das duas matrizes carregadas. Dependenduétbdo de representacao
selecionado, o perfil ou a representacdo das issdidss matrizes a e B é mostrado no
lado direito da tela [57].

A exposicdo da representacdo da isodose da materertta depende do
método de célculo selecionado, como: diferenca epéwal local, diferenca em
porcentagem do valor de normalizagdo da matriz A&todo do indice gama e
parametros para o calculo de ajuste.

No meétodo de comparacdo pelo método do indice garigado neste
trabalho, osoftwarecombina a diferenca percentual de dose ( foizatila 3%), com o
parametro DTA ( do inglés Distance-to-Agreementsecritérios de variacdo aceitavel
entre as distribuicbes de dose. A ferramenta fereetdo, uma comparacao que avalia
simultaneamente a diferenca em porcentagem deedosBTA das duas distribuicbes
de dose. Foi utilizado um DTA de 3 mm nas compasgi@ste trabalho.

As informagfes contidas no método do indice garnas&umeros de pontos
de dose e a avaliacdo dos pontos de dose. Comsopatametros: diferenca percentual

de dose e DTA, o software avalia os pontos de dosgassaram no teste, obedecendo
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aos limites de tolerancia impostos pelo usuario.fiNal, o programa mostra quantos
pontos foram aprovados e quantos falharam. Secemeial de aprovacéo estiver acima
de um valor preestabelecido, ele classifica o pldearatamento como “aprovado”
(sinal verde). Se estiver em uma faixa intermedjao plano € classificado como
“atencéo” (sinal amarelo). Caso o percentual degsoaprovados se encontre abaixo de
um minimo desejavel, o plano de tratamento € cermib “reprovado” ( sinal
vermelho).

Neste trabalho os limites utilizados para a apréwado plano foram de 80 a
100%, plano era considerado aprovado. De 60 a 8@%amsiderado como atencéo e
abaixo de 60% era reprovado.

Para poder comparar duas matrizes € necessari@lgsidgenham a mesma
resolucdo, o mesmo tamanho e mesma unidade. Assamdq duas matrizes com
tamanho e resolucdo diferentes forem carregaddasiqrocecer da seguinte forma:
ambas as matrizes serdo exibidas com uma resolle®5 mm, ambas as matrizes
serdo sobrepostas na origem das coordenadas gi@ssreestantes serdo preenchidas

com zero.
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4 — RESULTADOS E DISCUSSOES

Neste capitulo sdo apresentados os resultadostibuizoes de dose para cada
caso teste. Foram realizadas medidas com camammidacao, filme radiocromico e
obtidas distribuices de dose com o sistema desjalarento Eclipse® e com o método
de Monte Carlo através do cédigo computacional EGSn

Para que o calculo de Monte Carlo fosse efetuado confiabilidade, foi
necessaria a validacdo da simulacdo do cabecodeealerador utilizado nas medicdes

experimentais.

41 - VALIDACAO DO ESPECTRO UTILIZADO NAS
SIMULACOES

Para que fosse possivel utilizar o espectro okgidmartir da simulagdo do
cabecote do aceleraddarian Clinac 2300 C/D, foi realizada a comparacao dsacde
PDP para um tamanho de campo 10x1F para a agua, gerada pelo cédigo de
DOSXYZnrc com uma curva de PDP obtida experimergatsy utilizando-se uma
camara de ionizacdo, para o mesmo tamanho de canpdéfico para energia de 9
MeV é mostrado na Figura 40 e para 20 MeV na Fidlra

A simulacédo do cabecote do aceleradarian Clinac 2300 C/D foi realizada
segundo especificagoes cedidas péaian Medical Systemg\pesar de utilizadas as
proprias especificagbes do fabricante, o ajustergegia incidente foi necessério para
que as curvas de PDP experimental e simulada apassem uma boa concordancia.

A energia encontrada que demonstrou um desvio nanaual a 1% para as

energias de 9 e 20 MeV respectivamente foram 29,6 BleV.
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Figura 40: Gréafico de comparacdo do PDP medidogum dom camara de

ionizagao e calculado utilizando-se o espectradolda simulacdo de Monte
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9 MeV.

Figura 41: Gréafico de comparacdo do PDP medidogum dom camara de

ionizagao e calculado utilizando-se o espectradolda simulacdo de Monte
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O desvio maximo entre as duas curvas de PDP, expatal e simulada, € de
1%, indicando uma boa concordancia entre elas @s@ando a qualidade do espectro
utilizado nas simulacdes para todas as profundsgda@ertanto, a geometria do

acelerador foi validada e utilizada para a simwal@s casos testes.

42 — COMPARACAO DE DISTRIBUICOES DE DOSE
UTILIZANDO OS CASOS TESTES

Para fins de comparacdo com os dados experimeatisurvas de PDP e
perfis de campo, obtidas utilizando-se o meétodo Mente Carlo através do
DOSXYZnrc, da camara de ionizagédo e através demsastde planejamento Eclipse
utilizando dois algoritmos de calculo de dosegacil beangeneralizado, representado
por GPB e o algoritmo do eMC, para cada caso jéstealizado sdo apresentadas em

conjunto nas sec¢des a seguir.

42.1—-Caso Teste 1

E importante que o algoritmo de célculo de dosa sapaz de obter a exata
distribuicdo de dose na SSD padréo de 100 cm. #aaso teste 1, foram obtidas
distribuicdes de dose para o tamanho de campo,016xf e para as energias de 9 e
20 MeV.

Os graficos das Figuras 42 e 43 apresentam a caggmadas curvas de PDP
geradas pelo codigo de DOSXYZnrc, pelos dados @rpatais com a camara de
ionizacao e pelo sistema de planejamento Edlipsem os algoritmos eMC e Pencil

Beam Generalizado.
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Figura 42: Comparacdo do PDP para o campo 10xfOecenergia 9 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo dams experimentais obtidos com

camara de ionizacéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Figura 43: Comparacdo do PDP para o campo 10xfOecemergia 20 MeV entre o
resultado obtido com simulagdo de Monte Carlo dams experimentais obtidos com

camara de ionizagéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Para as duas energias é importante notar que eascdos dados do Monte
Carlo obtidos através do EGSnrc apresenta desvikimmoade 1 % em relacdo com a
camara de ionizacdo. Em relacdo ao algoritmo do edd@Gtido no sistema de
planejamento Eclipsé o desvio maximo no intervalo de tratamento é de, 1%
aumentando com a profundidade a partir da cungoéle

Em relacdo ao algoritmo do GPB o desvio € maior 8#e para todas as
profundidades demonstrando que este algoritmo &Ega® aos resultados obtidos com
0 Monte Carlo, eMC e camara de ionizagéo superastidose em um campo aberto de

tamanho 10x10 cfrpara as duas energias consideradas.

4.2.2 — Caso Teste 2

Na maioria dos aceleradores é necessaria a ufibzae blocos de protecao de
cerrobend para formar campos retangulares. Neste teste auiibe um campo
retangular de dimensdes 3x12%cproduzido por um bloco deerrobendinserido no
aplicador de elétrons.

Nas Figuras 44, 45, 46 e 47 séo apresentados foiogrde resultados de perfil
de campo e PDP com camara de ionizacao, simulagddatite Carlo e sistema de

planejamento Eclip$eé para as energias de 9 e 20 MeV.
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Figura 44: Comparacdo do perfil para o campo 3xh2 € energia 9 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo dams experimentais obtidos com

camara de ionizacéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Figura 45: Comparacédo do perfil para o campo 3xh2 & energia 20 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo damks experimentais obtidos com

camara de ionizagéo e o sistema de planejamenfs&c!
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A Figura 44 mostra que os resultados obtidos par@ampo 3x12 cfpara a
energia de 9 MeV apresentaram um desvio maximorngaie 3% comparando-se 0s
resultados do Monte Carlo e camara de ionizacaquaéinio que para o algoritmo do
eMC h& uma flutuacdo estatistica inerente ao ssstdenplanejamento, gerando um
perfil de dose com bastante ruidoso mesmo utili@gamgrocesso de suavizagcdo do
préprio sistema. Esse fato leva a uma incertezistita deste resultado e um desvio
em relacdo ao Monte Carlo maior que 3%. No entaoimo observado na Figura 45, 0
desvio entre Monte Carlo e camara de ionizacdo aomegue 2% levando em
consideragdo o campo de tratamento. O desvio dodtados obtidos com o Monte
Carlo em relacdo ao algoritmo do eMC é maior que 84ando em consideracédo a
flutuacéo estatistica inerente ao sistema.

Em relacdo ao algoritmo do GPB o desvio é maior3féepara todo o eixo X
na profundidade de 2 cm, demonstrando que esteitalgoem relacéo aos resultados
obtidos com o Monte Carlo, eMC e camara de io@iaagubestima a dose em um

campo aberto de tamanho 3x12°qrara as duas energias consideradas.
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Figura 46: Comparacdo do PDP para o campo 3x12ecenergia 9 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo damks experimentais obtidos com

camara de ionizacgéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Figura 47: Comparacdo do PDP para o campo 3xI2ecenergia 20 MeV entre o
resultado obtido com simulacédo de Monte Carlo dams experimentais obtidos com

camara de ionizagéo e o sistema de planejamenfs&c!

Apesar das curvas de perfil para o eMC e GPB ndoordarem com o Monte
Carlo para as curvas de PDP nota-se uma concoad@p@s a regido dwmiild-up. Nesta
regido o desvio € menor que 2% considerando toslossniltados obtidos, com camara
de ionizacdo, Monte Carlo e os algoritmos contitws sistemas de planejamento, eMC
e GPB.

4.2.3 - Caso Teste 3

E necessario que o sistema de planejamento seja dapcalcular a dose em
situacbes em que gantry € rotacionado em algum angulo. Este caso tesiea as
distribuicGes de dose nesta situagao.

Nas Figuras 48, 49, 50 e 51 sé&o apresentadosafisogde resultados de
perfil de campo e PDP com camara de ionizacéo,lagda de Monte Carlo e sistema

de planejamento EclipBepara as energias de 9 e 20 MeV.
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Figura 48: Comparacdo do PDP para o campo 15xf5ecgantry a 30°, energia 20
MeV entre o resultado obtido com simulacdo de M@wddo e os dados experimentais

obtidos com camara de ionizagéo e o sistema dejplaento Eclipge.
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Figura 49: Comparac&o do PDP para o campo 15x1® gantry a 30°, energia 9 MeV
entre o resultado obtido com simulacdo de MontdoCaros dados experimentais

obtidos com camara de ionizagéo e o sistema dejplaento Eclipge.
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Para as energias de 9 e 20 MeV, Figura 48 e #8pértante notar que as
curvas geradas com os dados do Monte Carlo obtittasés do EGSnrc apresenta
desvio maximo de 1 % em relacdo com a camara deag#o. Em relacdo ao algoritmo
do eMC contido no sistema de planejamento Edlips@lesvio maximo no intervalo de
tratamento é de 2%. Em relacdo ao algoritmo do GREBsvio € maior que 3% para
todas as profundidades demonstrando que este taigoem relacdo aos resultados
obtidos com o Monte Carlo, eMC e camara de iodiaasuperestima a dose em um
campo aberto de tamanho 15x15°cmngulado a 30° para as duas energias
consideradas.

No entanto, quando se compara a curva de PDP go hbm profundidade ha
uma concordéancia dos resultados obtidos, camarandmcao, Monte Carlo e sistema

de planejamento para as duas energias.
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Figura 50: Comparacéo do perfil de campo 15x15 emantry a 30°, energia 20 MeV
entre o resultado obtido com simulacdo de MontdoCaros dados experimentais

obtidos com camara de ionizagéo e o sistema dejplaento Eclipge.
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Figura 51: Comparacédo do perfil de campo 15x15 ergantry a 30°, energia 9 MeV
entre o resultado obtido com simulacdo de MontdoCaros dados experimentais

obtidos com camara de ionizacéo e o sistema dejptaento Eclipse.

Nas Figuras 50 e 51 sédo apresentados os resuftadoperfil de campo para
as energias 9 e 20 MeV respectivamente. Os resgltadtidos com o Monte Carlo
quando comparados a camara de ionizagdo aprese@syio menor que 2%. Mas
guando se compara o Monte Carlo com os algoritnoosistema de planejamento sao
obtidos desvios maiores que 10%.

Apesar de nas Figuras 50 e 51 os resultados mastrque os algoritmos do
sistema de planejamento EclipseGPB e eMC falham, ou seja, apresentam uma
subdosagem e superdosagem na profundidade de @raro paso teste 3, as Figuras 48
e 49 comprovam que o desvio somente nesta regi@enbnto, se comparamos &R
nas Figuras 48 e 49 podemos observar uma concoad@os resultados tanto
experimentais obtidos com camara de ionizacdo ectsoobtidos com sistema de
planejamento e Monte Carlo. Isso demonstra qustersa de planejamento caracteriza

corretamente a energia do feixe.
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4.2.4 —Caso Teste 4

E necessario que o sistema de planejamento seja dapcalcular a dose em
campos circulares. Este caso teste visa aval@disaguicoes de dose nesta situagao.

Nas Figuras 52, 53, 54 e 55 sao apresentadosafisogr de resultados de
perfil de campo e PDP com camara de ionizacéo,lagda de Monte Carlo e sistema

de planejamento EclipBepara as energias de 9 e 20 MeV.
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Figura 52: Comparacao do perfil de campo circudaraio 5 cm, energia 9 MeV entre o
resultado obtido com simulacédo de Monte Carlo dams experimentais obtidos com

camara de ionizacéo e o sistema de planejamenfs&c!

Na Figura 52 é possivel ver que os resultados abticbom camara de
ionizagao, Monte Carlo e sistema de planejamentGEB para curvas de perfil de
campo de energia de 9 MeV concordam entre si cavialenenor que 1%, apenas
desconsiderando a regido de penumbra do campdaciréucurva do algoritmo eMC
esta descaracterizada devido a flutuagédo estatiggcente ao sistema de planejamento.
Podemos observar que o algoritmo do eMC falha leulcéda penumbra para este caso

teste.
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Figura 53: Comparacéo do perfil de campo circuéarado 5 cm, energia 20 MeV entre
o resultado obtido com simulacdo de Monte Carlcs edlados experimentais obtidos

com camara de ionizacao e o sistema de planejargetipsée .

Para o perfil de campo circular de diametro 5 cna g@ergia de 20 MeV, o0s
algoritmos eMC e GPB comparados a camara de idiozapresentam melhor
concordancia com desvio menor que 2% se com coog®raom a camara de
ionizacdo e o Monte Carlo. Neste caso teste haédambma concordancia com a
penumbra calculada e medida pelos varios métodis. rEsultado pode ser explicado
pela menor variagdo do poder de frenamento pareeiia de 20 MeV. Para o perfil
ilustrado na Figura 52, a variacdo da energia éomans bordas do campo,

conseqguentemente a variacao do poder de frenaenaior nesta regido.
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Figura 54: Comparacédo do PDP de campo circulaaidesrcm, energia 9 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo damks experimentais obtidos com

camara de ionizacéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Figura 55: Comparacao do PDP de campo circulaaide5 cm, energia 20 MeV entre
o resultado obtido com simulacdo de Monte Carlcs edlados experimentais obtidos

com camara de ionizacao e o sistema de planejargetipsée .
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Para as duas energias, apresentadas nas Figurdsb54 importante notar que
as curvas dos dados do Monte Carlo obtidos atrdee&GSnrc apresenta desvio
maximo de 1 % em relacdo com a camara de ioniz&g@orelacdo ao algoritmo do
eMC contido no sistema de planejamento Eclipgedesvio maximo no intervalo de
tratamento é de 1%, aumentando com a profundidagartr da curva de 80%.
Podemos observar que ha uma variacdo da curva BepBia energia de 9 MeV na
regido proxima a dose maxima, este fato ndo oquara energia de 20 MeV. Este
resultado explica os resultados demonstrados gasasi 52 e 53 em que houve maior
concordancia com o perfil de energia de 20 MeV.

Em relacdo ao algoritmo do GPB o desvio € maior 8#e para todas as
profundidades demonstrando que este algoritmo &Ega® aos resultados obtidos com
o Monte Carlo, eMC e camara de ionizacao supearasti dose em um campo circular

de raio 5 cm para as duas energias consideradas.

4.2.5—-Caso Teste 5

7

Nos casos em que € necessario utilizar um campoatbacado irregular o
sistema de planejamento deve calcular as distiibaide dose corretamente.

Nas Figuras 56, 57, 58 e 59 sdo apresentados fasogrde resultados de perfil
de campo e PDP para a simulacdo de Monte Carkiezms de planejamento Eclipse
para as energias de 9 e 20 MeV.

Neste caso teste ndo foi realizada a medida conareade ionizagdo. O que
nao invalida a comparagcédo dos resultados pois sadtados anteriores mostram uma
boa concordéancia, menor que 1%, entre os resultautaios com camara de ionizacao

e calculados através do método de Monte Carlo.
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Figura 56: Comparacao do perfil de um campo ir@guénergia 9 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo damks experimentais obtidos com

camara de ionizacgéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Figura 57: Comparacdo do perfil de um campo ir@gutnergia 20 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo dams experimentais obtidos com

camara de ionizacéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Figura 58: Comparacdo do PDP de um campo irregelaergia 9 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo damos experimentais obtidos com

camara de ionizagéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Figura 59: Comparacdo do PDP de um campo irregelaergia 20 MeV entre o
resultado obtido com simulacdo de Monte Carlo damos experimentais obtidos com

camara de ionizacéo e o sistema de planejamenfs&c!
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Nas Figuras 56 e 57, sdo apresentados os resutiatides para perfis de um
campo irregular. Pode-se observar que os resuli@dm@dgoritmo de GPB concordam
melhor com o Monte Carlo dentro do campo de irgiba Para o algoritmo de eMC,
pode-se afirmar que ha uma concordancia com agimgnde GBP e Monte Carlo na
regido de penumbra. Na regido dentro do campo atamento fica dificil fazer
qualquer afirmacdo, ja que ha uma flutuacdo estatisnerente ao sistema de
planejamento.

Para as duas energias apresentadas nas Figur&95&emportante notar que
as curvas dos dados de PDP do Monte Carlo obtinlagéa do EGSnrc apresentam
desvio méaximo de 1 % em relagcdo aqueles obtidos a&a@mara de ioniza¢cdo. Em
relacdo ao algoritmo do eMC contido no sistema ldagpamento Eclipsé o desvio
méaximo no intervalo de tratamento € de 1%, aumeotaom a profundidade a partir
da curva de 80%.

Em relacdo ao algoritmo do GPB o desvio € maior 8#e para todas as
profundidades demonstrando que este algoritmo &Ega® aos resultados obtidos com
0 Monte Carlo, eMC e camara de ioniza¢ao superasii dose em um campo irregular

de para as duas energias consideradas.

4.2.6 — Caso Teste 6

E importante que o algoritmo de calculo de dosa sapaz de obter a exata
distribuicdo de dose para tamanhos de campos pesjueenores que 5x5 énPara
avaliar esta caracteristica do sistema do planejeimen campo de 3x3 ¢na 100 cm
de SSD foi utilizado como caso teste.

Nas Figuras 60, 61, 62 e 63 sdo apresentados fasogrde resultados de perfil
de campo e PDP calculados através de simulacdo al@eMCarlo e sistema de

planejamento Eclipse para as energias de 9 e 20 MeV.
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Figura 60: Comparacéo do perfil de um campo retangie tamanho 3x3 dnenergia

9 MeV entre o resultado obtido com simulacdo de télofarlo e os dados

experimentais obtidos com camara de ionizacdoistensa de planejamento Eclipse
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Figura 61: Comparacéo do perfil de um campo retangie tamanho 3x3 dnenergia
20 MeV entre o resultado obtido com simulacdo denteloCarlo e os dados

experimentais obtidos com camara de ionizacdoistensa de planejamento Eclipse
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Figura 62: Comparacdo do PDP de um campo retandeléamanho 3x3 chinserido
em um aplicador de tamanho 6x6°quara energia 9 MeV entre o resultado obtido com

simulacdo de Monte Carlo e o sistema de planejanteciipse].

120 — 11— 1

3 Monte Carlo ]
110 eMC -
100

GPB
920

80 |
70|
60 |
50|
40
30
20
10l

0.I.I.I.I.I.I.I.I.I.I.I.I.I‘I‘

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15

PDP(%)

Profundidade em dgua (cm)

Figura 63: Comparacdo do PDP de um campo retandeléamanho 3x3 chinserido
em um aplicador de tamanho 6x6°cpara a energia 20 MeV entre o resultado obtido

com simulagéo de Monte Carlo e o sistema de daresjto Eclipsée.
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Nas Figuras 60 e 61 sédo apresentados os resutibtidss com Monte Carlo e
sistema de planejamento para as energias de 9Me¥0respectivamente. Ha uma
concordancia dos resultados obtidos com o sistenpdathejamento com o Monte Carlo
para o perfil de campo a uma profundidade de 2 Empossivel observar que esta
concordancia é confirmada nas curvas de PDP apagissnnas Figuras 62 e 63 para as
energias de 9 e 20 MeV. No entanto essa concoalddm € observada para outras
profundidades de tratamento. E possivel observarogMonte Carlo apresenta desvio

maior que 10% em relacao as curvas de PDP calaufpsda sistema de planejamento.

4.2.7—Caso Teste 7

Este caso teste avalia o sistema de planejamento sgoacédo de
heterogeneidade de osso. Na Figura 64 é apreseatadmparacdo para o perfil do
campo 3x12 cf
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Figura 64: Comparacdo do perfil de um campo retangile tamanho 3x12 d&n
energia 20 MeV entre o resultado obtido com sinédade Monte Carlo e o sistema de

planejamento Eclipsé.
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Para o caso teste 7 nao foi realizada medidas éamara de ionizag&o por nao
ser possivel inserir a cadmara na profundidade,ngueaso era dentro da cavidade do
simulador construido para este caso teste, emegpietendia realizar as comparacoes.

Os resultados obtidos com o método de Monte Cardmdp comparados com
os resultados obtidos com o algoritmo do eMC, abtatravés do sistema de
planejamento Eclipgé demonstram uma boa concordancia, menor que 2%s do
resultados dentro do heterogeneidade. Ja na rdgifiterface osso-agua, o algoritmo
do eMC demonstra uma subdosagem na regido enqgaato calculo de Monte Carlo
atravées do EGSnrc prevé a mudanca de heterogeeei@ate fenbmeno pode ser
explicado pela regido com a heterogeneidade de sgsmais densa fazendo que os
elétrons migrem para a regido de baixa densidadeermcio um aumento da dose
absorvida na interface até o equilibrio de pari€wdarregas e entdo a diminuicdo da

dose na regidao de baixa densidade.

4.2.8 — Caso Teste 8

Este caso teste avalia o sistema de planejamento sgkoacédo de
heterogeneidade de pulméo. Na Figura 65 é aprefseataomparacédo para o perfil do
campo 3x12 cfno eixo x (menor lado do campo) e na Figura 6®resentada a
comparacao dos resultados para o perfil de campaixwoy (maior lado do campo).
Para este caso teste ndo foram realizadas meddasamara de ionizagéo devido a
impossibilidade de inserir a camara na profundidadeerida para o caso teste entre a

heterogeneidade de pulméo na profundidade de 6 cm.
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Figura 65: Comparacdo do perfil de um campo retangile tamanho 3x12 d&n
energia 20 MeV entre o resultado obtido com sinédade Monte Carlo e o sistema de

planejamento Eclipsé.
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Figura 66: Comparacdo do perfil de um campo retangle tamanho 3x12 d&n
energia 20 MeV entre o resultado obtido com sinédade Monte Carlo e o sistema de

planejamento Eclipe.
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Nas Figuras 65 e 66, para o perfil de campo podsdservar que o algoritmo
do GPB falha em demonstrar as diferencas na dese\adia causadas pela presenca de
heterogeneidade de pulmé&o dentro do campo dedgaaoli

Pode-se observar que o algoritmo do eMC obtidovédrado sistema de
planejamento Eclipseé para o perfil no eixo x apresenta melhor conca@éma
profundidade de 2 cm, mesmo assim o desvio ocona subdosagem de até 10% se
comparado ao resultados obtidos com o método deeMeerlo calculado pelo EGSnrc.
Para o perfil no eixo y, o algoritmo do eMC aprésemelhor concordancia com o
meétodo de Monte Carlo. No entanto, o algoritmo MCendo é capaz de prever com
precisdo a mudanca de heterogeneidade acrilicodoulida interface, o método de
Monte Carlo prevé um aumento da dose absorvidatlvam consideracdo a mudanga
de um meio mais denso para um meio de menor delesglee € o material de pulméo
até um equilibrio com o meio de baixa densidades andesultado de Monte Carlo
prediz uma queda nos valores da dose absorvidagiaor de heterogeneidade de

pulmao.

4.3 — COMPARACAO DE PLANOS DE DOSE UTILIZANDO OS
CASOS TESTES

Como descrito no capitulo 3, de materiais e mét@gosomparacdes com 0s
planos de dose foram realizadas com a ferramemtaof&'.

Para os planos de dose os resultados eram obéigolados em trés formatos
diferentes para o Monte Carlo eram obtidos reso#tan arquivos .txt ou . dat. Para os
resultados experimentais com camara de ionizacam @btidos arquivos .txt. Os
resultados obtidos com o sistema de planejameato ganagens do tipo DICOM. E os
resultados com os filmes radiocrémicos eram emiaoquitiff.

Todos os resultados eram obtidos com resolucdesedies. Para realizar a
comparacdo com o Veris8f as matrizes de planos de dose de todos os ressiltad
obtidos devem ter a mesma resolucdo e tamanhompamacao dos dados com o torna-

se bastante complexa.
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Por esse motivo na secéo abaixo sdo apresentadesultedos de planos de
doses da camara de ionizacdo, Monte Carlo, sistdengplanejamento e filme
radiocromicos para determinados casos testes. N&#o sapresentadas todas as

comparacdes com os planos de dose para todosassteates

4.3.1 — Comparacéao do resultado de planos de dod&ido com Monte

Carlo em relacdo a camara de ionizacao

Com os resultados apresentados na se¢do 4.2 podéssvar uma
concordancia com os dados obtidos com o Monte Gamorelacdo a camara de
ionizacdo. Nesta secdo foram escolhidos dois cestes, 2 e 3 para demonstrar a
concordancia dos resultados obtidos com o MontdoGan relacdo a camara de
ionizacao.

As comparacbes de planos de dose entre a camarant®cdo eram
trabalhosas, porém menos complexas, ja que apesa resultados serem obtidos com
resolucdo diferente era possivel manipula-los dedoa obter a mesma resolucédo nas
duas matrizes de dose. Era possivel resolver bstaaulo de duas formas: a primeira
interpolando a matriz com menor resolugcdo ou aidescartando alguns dados da
matriz com maior resolucdo. No trabalho, a matb#ida com camara de ionizacao
tinha uma resolugcdo maior, portanto os dados fodascartados de forma que a
resolucao fosse semelhante a resolugdo da matdasdeobtida com o Monte Carlo.

O plano de dose para o0 caso teste 2 foi medido cdmara de ionizacgdo e
calculado com Monte Carlo para a energia de 9 Mesgmparacdo através do método
de indice gama gerada pelo software de comparagésoft™ é apresentada na Figura
67.
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Figura 67: Imagem gerada pelo software de compardeéisoff™ para o caso teste 2.
Nela podemos observar quatro subimagens, Na imdpeas distribuicdes de dose
obtidas com a camara de ionizagao, d) as distdbsigle dose obtidas com o Monte
Carlo para o caso teste 2 energia 9 MeV, c) a popgiao das distribuicbes de doses e

a) analise desta superposicao de doses.

Para uma analise de superposi¢do de distribuicitosle em um plano seja
considerada aceitavel, ou seja, para que elas sgjasideradas distribuicbes de doses
equivalentes, € necessario um indice de aceitagperisr a 75%. Na Figura 68
observa-se um indice de coincidéncia entre as s&sdanedidas pela camara de
lonizagdo e calculadas pelo Monte Carlo de 100%taRm, a comparacdo foi
aprovada, mostrando ser possivel uma entrega decdoiavel através do método de

Monte Carlo obtido neste trabalho.
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Figura 68: Tela capturada do sistema VeriSbfnostrando a estatistica de anélise da

comparacdao utilizando o indice gama da superposigd@imse mostrada na Figura 67.

O plano de dose absorvida para o caso teste 2rgi&2€ MeV é apresentado
na Figura 69.
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Figura 69: Imagem gerada pelo software de compardeéisoft” para o caso teste 2
2 e energia 20 MeV. Nela podemos observar quathorsigens, as distribuicdes de
dose obtidas com a camara de ionizacao (b), asbdisbes de dose obtidas com o
Monte Carlo (d) para o caso teste 2 energia 20 MeSyperposicédo das distribuicdes
de doses (c) e andlise desta superposi¢édo de (@)ses
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Na Figura 70 observa-se um indice de coincidéndie es isodoses medidas
pela camara de ionizagdo e calculadas pelo Montto G 97,82%. Portanto, a
comparacdao foi aprovada, mostrando ser possivelemtinaga de dose confiavel atraves
do método de Monte Carlo obtido neste trabalho.
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Figura 70: Tela capturada do sistema Veri8bfnostrando a estatistica de anélise da

comparacao utilizando o indice gama da superposig&mse mostrada na Figura 69.

A partir da comparacdo dos dados experimentaigdabtcom camara de
ionizagcdo com os dados obtidos com o Monte Carlavés do EGSnrc foi possivel
validar os planos de dose obtidos com a simulagdMante Carlo. Por esse motivo,
nas secoes seguintes os dados obtidos com o algalit eMC a partir do sistema de
planejamento Eclipsé serdo comparados somente com os dados obtidosacom
simulagéo através do método de Monte Carlo. O mgsmoipio de comparacao seré

realizado para os planos de dose obtidos com fitagiecromicos.

4.3.2 — Comparacéao do resultado de planos de dod&ido com Monte

Carlo em relacéo ao sistema de planejamento

A andlise de superposicdo de distribuicdo de dosee eo sistema de

planejamento Eclipse sera realizada com a distribuicdo de dose calayjatb Monte
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Carlo através do EGSnrc uma vez que o método dalcalo Monte Carlo foi validado
pelo método experimental com camara de ionizacao.

Nesta secao foram escolhidos alguns resultadodat®spde dose de casos
testes obtidos com sistema de planejamento parpatagéio com Monte Carlo devido
ao grande volume de resultados obtidos no trabalho.

O primeiro caso teste a ser comparado foi o caste & para a energia de 9
MeV apresentado na Figura 71. Na Figura 72 obsssvam indice de coincidéncia
entre as isodoses calculadas por Monte Carlo éasbfielo sistema de planejamento

através do algoritmo eMC.
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Figura 71: Imagem gerada pelo software de compardeéisoft” para o caso teste 3
energia 9 MeV. Nela podemos observar quatro sul@nsggas distribuicbes de dose
obtidas com o método de Monte Carlo (b), as disigiies de dose obtidas com o
sistema de planejamento pelo algoritmo do paraso teste 3 energia 9 MeV (d), a
superposicao das distribuicfes de doses 9 (c)ls@n@sta superposicdo de doses (a).
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Figura 72: Tela capturada do sistema VeriSbfnostrando a estatistica de anélise da

comparacao utilizando o indice gama da superposigd@imse mostrada na Figura 71.

Na Figura 72 observa-se um indice de coincidéntiee es isodoses medidas
pela camara de ionizacdo e calculadas pelo Montto @ 49,26%. Portanto, a
comparacao foi reprovada. Contudo observa-se gegi@ reprovada esta na regiao de
build-up e dentro da isodose de 80% o plano esta aproueste. plano de dose
representa um resultado obtido ao longo da profiaaidi, logo, na profundidade de 2
cm o plano de dose perpendicular ao eixo de ircddiacertamente sera aprovado. E
importante dizer que o calculo do indice gamadiniénsional, logo podemos afirmar
gue mesmo que os perfis de campo obtidos ao loagarafundidade ndo concordem
entre si podemos ter um plano de dose aprovada.tRaio, basta ter algum ponto na
vizinhanca que aprove o plano, ou seja, que estdja os limites de 3% de dose e 3
mm de distancia.

O caso teste a ser comparado a seguir é o caso8tgsira a energia de 20
MeV apresentado na Figura 73. Na Figura 74 obssevam indice de coincidéncia
entre as isodoses calculadas por Monte Carlo éasbfielo sistema de planejamento

atraves do algoritmo eMC.
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Figura 73: Imagem gerada pelo software de compandeéisoft™ para o caso teste 8 e
energia 20 MeV. Nela podemos observar quatro sud@mg as distribuicdes de dose
obtidas com o método de Monte Carlo (b), as digigies de dose obtidas com o
sistema de planejamento pelo algoritmo do paraso teste 8 energia 20 MeV (d), a

superposicao das distribuicdes de doses (c) esamtdsta superposicédo de doses (a).
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Figura 74: Tela capturada do sistema Verl&bfhostrando a estatistica de anélise da

comparacdao utilizando o indice gama da superposigd@imse mostrada na Figura 69.
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Na Figura 74 observa-se um indice de coincidéndia es isodoses medidas
pela camara de ionizagdo e calculadas pelo Montto @G 38,95%. Portanto, a
comparacao foi reprovada.

Podemos observar que o algoritmo do eMC contido sigiema de
planejamento Eclip§é ndo calcula a mudanca de densidade corretamentte en
material de pulmdo e acrilico e foi reprovado. Ndasto, dentro do campo de
irradiacdo ha uma area verde que indica que nasaéd plano foi aprovado. Na Figura
73 observa-se que o algoritmo de calculo de doserada ndo prevé as mudangas na

penumbra do campo de irradiacéo, fazendo com deees reprovado.

4.3.3 — Comparacéao do resultado de planos de dod&ido com Monte

Carlo em relacéo ao filme radiocrémico

Para a comparacéo com filme radiocrémico foi esdolb campo irregular do
caso teste 5 para a energia de 9 MeV.

As Figuras 75 e 76 apresentam para a energia de\QiMagem gerada pelo
software de comparacéo VerisSfte indice de comparacdo gama.

Os resultados obtidos com filme radiocrémico sao anuivos .tiff e os
resultados obtidos com Monte Carlo em .txt. A corap@o dos resultados foi bastante
complexa devido a diferenca na resolucdo e tamdahuatriz, portanto, um caso teste

com filme radiocrémico foi avaliado.
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Figura 75: Imagem gerada pelo software de compardeéisoft” para o caso teste 5

energia 9 MeV. Nela podemos observar quatro sul@nsggas distribuicbes de dose
obtidas com o método de Monte Carlo (b), as disigiies de dose obtidas com o filme
radiocromico para energia de 20 MeV (d), a supegcpodas distribuicdes de doses (c)

e andlise desta superposicéo de doses (a).

Gamma Index Repork

Murnber of Doze Pointe 313600
Ewvaluated Doze Pointz  BEES4 [21,26 %]

Pazzed 328094883 &)
Failed 1255117 %]

| | Fesult

1
Settings
a 0,0 3 to 100,03
@ TR0 a0 X
@ 0%t 7B0%

Figura 76: Tela capturada do sistema VeriSbfnostrando a estatistica de anélise da

comparacdao utilizando o indice gama da superposigd@imse mostrada na Figura 75.
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Na Figura 76 observa-se um indice de coincidéndia es isodoses medidas
com o filme radiocrémico e calculadas pelo Montel&€C#oi de 48,83%. Portanto, a
comparacao foi reprovada.

Podemos observar que o filme radiocromico supemastn dose na regiao
central do campo de irradiagdo demonstrando gukne fadiocromico nédo tem uma
boa concordancia com os resultados de distribudeadose obtidos com o Monte Carlo
atraves do EGSnrc.

E possivel que a incerteza na avaliacio destetessoseja consideravel pela
complexidade de comparac¢do dos dados experimentaicos. No entanto, podemos
afirmar que para este tipo de comparacdo o filmtdocadmico ndo € o melhor

dosimetro.

5 — CONCLUSOES

Apesar dos resultados apresentados neste trabafbm obtidos para um
sistema de planejamento em particular, algumas riaapes conclusdes podem ser

deles obtidas:

O desvio maximo entre as duas curvas de PDP, expatal e simulada, € de
1%, indicando uma boa concordéancia entre elas @rmmwando a qualidade do espectro
utilizado nas simulagcfes para todas as profundsdadeara as energias de 9 e 20 MeV
de um feixe de elétrons. Portanto, a geometriacdteeadorVarian Clinac 2300 C/D
foi validada e utilizada para a simulagao dos ctesiss.

O sistema desenvolvido para a verificacdo da caddidde sistemas de
planejamento de tratamento com elétrons mostrafisiente na avaliagdo do sistema
de planejamento Eclipsk identificando as falhas dos seus algoritmos,cppaimente
no planejamento das isodoses. O sistema de vedficéoi validado em relacdo ao
método de Monte Carlo e aos dados experimentaiscéonara de ionizacdo e mostrou

as falhas dos algoritmos GPB e eMC do Eclipse
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A comparacgao dos dados obtidos por simulagédo deeMoarlo, ou por camara
de ionizacdo, com aqueles gerados pelo sistemdadejgmento Eclipse®, utilizando
os diferentes algoritmos de calculo de dose, regaka as aproximacfes usadas nos
algoritmos os impedem de calcular corretamente wantas de dose que ocorrem no
interior ou proximo as heterogeneidades.

As diferencas entre os resultados obtidos pelaisdgo de célculo de dose do
pencil beamgeneralizado, quando comparados com os dados ateMiarlo, podem
diferir em até 10% para alguns casos testes.

Os resultados obtidos pelo algoritmo de célculo dise eMC quando
comparados com os dados do Monte Carlo obtido égrde cdédigo EGSnrc mostrou
melhor concordancia em alguns casos testes quegaritalo do pencil beam
generalizado. Deve-se destacar que em casos testeleterogeneidades de pulméo e
0SS0, as aproximacdes usadas no algoritmo do elkemie no Eclipsé o impede de
calcular as mudancas de dose que ocorrem no intewo proximo as essas
heterogeneidades. Nesses casos testes este atgdetrmélculo de dose subestima a
dose nas regides de baixa densidade e ndo levamsideracdo as mudancas de dose
nas interfaces.

As comparacdes dos planos de dose obtidos comfeerdes resultados,
Monte Carlo, sistema de planejamento e dados ewpetais, através deoftware

Verisoft™

€ bastante complexa tendo em vista o formato ekdtados adquiridos em
diferentes métodos. Isso se deve ao fato das estde dose serem adquiridas com
diferentes resolucao e tamanho.

Adicionalmente, ficou claro que o filme radiocrébmicndo é o melhor
dosimetro para comparacfes de isodoses, pelo rmenmos procedimento experimental
utilizado no trabalho. E possivel que as compasacden filme radiocrdmico tenham
uma incerteza consideravel devido a complexidadeodaparacdo com os resultados
obtidos com o Monte Carlo através do EGSnrc.

A melhor solucdo é a realizagdo do planejamenttrateamento utilizando o
método de Monte Carlo real. Contudo sua impleméotata pratica clinica, ndo €
viavel, jA que € necessario um grande tempo cowiput para o calculo da dose

absorvida.
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5.1 - PERSPECTIVAS

Uma continuacdo natural deste trabalho seria avasianfluéncias dos
seguintes aspectos no calculo da dose absorvidea peatamentos
radioterapéuticos com feixes de elétrons com eaelgio e 20 MeV:

. Considerar outros algoritmos de calculo de doskzadios em outros
sistemas de planejamento comerciais.

. Utilizacdo de um simulador antropomorfico que cdessse todas as
heterogeneidades presentes no corpo humano.

. Procurar desenvolver métodos de operacdo com @ fibdiocrémico
visando melhorar o seu desempenho.

. Melhorar a comparacéo das isodoses do sistemaadej@inento com o

Monte Carlo.
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