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RESUMO

A Terapia Volumétrica com Arcos Modulados (VMAT) ¢ uma modalidade de
Radioterapia com Intensidade Modulada (IMRT) altamente precisa, que utiliza campos em
formato de arcos, com maior eficacia na conformacdo ¢ administracdo de altas doses de
radiag¢do no volume-alvo, minimizando a dose nos tecidos normais adjacentes, com tempos de
tratamento muito curtos em comparagao com outras técnicas. Devido a grande complexidade e
ao numero de processos envolvidos nesta técnica, sdo necessarios: um cuidadoso
comissionamento, controles de qualidade mais rigorosos, além de auditorias e
intercomparagdes. Neste sentido, o objetivo deste trabalho foi implementar o protocolo TG-119
da Associacao Americana de Fisicos em Medicina (AAPM), para a medi¢ao de dose pontual,
adaptando sua aplicagdo a técnica de tratamento VMAT, mediante a utilizacdo de dosimetros
de estado so6lido de BeO bem como, desenvolver um sistema dosimétrico com base nestes
dosimetros para que possam ser utilizados em auditorias e intercomparagdes nos diferentes
servicos que realizam tratamentos com a técnica VMAT. Para tanto, foram inicialmente
realizados estudos preliminares do comportamento dos dosimetros de BeO e do objeto
simulador (Kit-OSL) desenhado, apresentando resultados satisfactorios, conseguindo proceder
com a implementacao do protocolo TG-119 utilizando os dosimetros de BeO. Foram planejados
e replicados os testes do protocolo TG-119 sobre o Kit-OSL, avaliando as doses medidas com
os dosimetros de BeO em pontos ubicados em regides de alta e baixa dose usando como
referéncia os limites de confianga apresentados no protocolo para cada regido. Os resultados
mostraram que o limite de confianca de 2,89 %, encontrado na regido de alta dose e de 4,41 %
na regido de baixa dse estdo dentro dos limites de confianca apresentados no protocolo TG-119
de 4,5 % e 4,7 %, respectivamente. Pode-se considerar que a implementacao do protocolo TG-
119 foi correta e o sistema dosimétrico baseado em dosimetros de BeO e o objeto simulador
Kit-OSL pode ser utilizado em auditorias e intercomparagdes, nos diferentes servigos que

realizam tratamentos com a técnica VMAT.

Palavras-chave: 6xido de berilio (BeO); luminescéncia opticamente estimulada (OSL); IMRT;

VMAT; auditoria.



ABSTRACT

Modulated Volumetric Arc Therapy (VMAT) is a highly accurate Intensity Modulated
Radiotherapy (IMRT) modality, which uses fields in the shape of arcs, with greater efficiency
in the conformation and administration of high radiation doses in the target volume, minimizing
the dose in the adjacent normal tissues, with very short treatment times compared to other
techniques. Due to the great complexity and number of processes involved in this technique,
careful commissioning, stricter quality controls, as well as audits and intercomparisons are
required. In this sense, the objective of this work is to implement the TG-119 protocol of the
American Association of Physicists in Medicine (AAPM) for point dose measurement, adapting
its application to the VMAT treatment technique, using BeO solid state dosimeters, as well as
developing a dosimetric system based on these dosimeters so that they can be used in audits
and intercomparisons in the different services that perform treatments with the VMAT
technique. Therefore, preliminary studies of the performance of the BeO dosimeters and the
desing of a phantom (Kit-OSL) were carried out, presenting satisfactory results, managing to
proceed with the implementation of the TG-119 protocol using the BeO dosimeters. The tests
of the TG-119 protocol on the Kit-OSL were planned and administered, evaluating the doses
measured with the BeO dosimeters in points located in regions of high and low doses, using as
reference the confidence limits presented in the protocol for each region. The results showed
that the 2.89% confidence limit found in the high dose region and 4.41% in the low dose region
are within the confidence limits presented in the TG-119 protocol of 4.5% and 4, 7%,
respectively. It can be considered that the implementation of the TG-119 protocol was correct
and the dosimetric system based on BeO dosimeters (Kit-OSL) can be used in audits and

intercomparisons, in different services that perform treatments with the VMAT technique

Keywords: beryllium oxide (BeO); optically stimulated luminescence (OSL); IMRT; VMAT;

audit.
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VMAT - Volumetric Modulated Arc Therapy, Terapia Volumétrica com Arcos
Modulados

UM - Unidades monitoras
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1 INTRODUCAO

A radioterapia ¢ uma modalidade de tratamento médico que utiliza as radiagdes
ionizantes para o tratar diversos tipos de tumores. Quando as células tumorais sdo irradiadas,
se desencadeiam uma série de processos que afetam sua capacidade de reprodugdo e podem
provocar a morte celular. Desta forma, se impede que as células tumorais se reproduzam e o
tumor continue crescendo. Em procedimentos de radioterapia a exatidao no valor da dose de
radiacao administrada no tratamento ndo ¢ apenas importante para reduzir o risco de danos para
0 paciente, mas também para assegurar que a dose prescrita ¢ adequadamente fornecida ao alvo
especifico, permitindo o control ou reducdo do tumor com redugdo dos danos ao tecido normal
(BENMAKHLOUF et al., 2015).

A evolugao das técnicas de radioterapia tem possibilitado a realizacdo de novas
modalidades tais como: Radiocirurgia Estereotaxica (SRS, do inglés Stereotactic
Radiosurgery) cranial e Extracranial (SBRT, do inglés Stereotactic Body Radiation Therapy);
Radioterapia Guiada por Imagem (IGRT, do inglés Image Guide Radiation Therapy) e a
Radioterapia com Intensidade Modulada (IMRT, do inglés Intensity Modulated Radiation
Therapy), onde uma de suas formas de entrega ¢ a Terapia Volumétrica com Arcos Modulados
(VMAT, do inglés Volumetric Modulated Arc Therapy).

Hoje, o uso da radioterapia de intensidade modulada (IMRT) ¢ muito util para a
otimizac¢do dos tratamentos, por exemplo, para melhorar a presicdo da dose administrada ao
volume alvo, especialmente para casos complexos. Devido a grande complexidade e ao nimero
de processos envolvidos nesta técnica, sao necessarios sistemas capazes de medir a dose de
radiagdo administrada para compara-la com a dose estimada pelo planejamento no sistema de
planejamento de tratamento (TPS, do inglés Treatment Planning System), antes de sua
administracdo no paciente, realizando assim um controle de qualidade individualizado por
paciente.

Devido aos pequenos campos de radiacdo (beamlets), com dimensdes da ordem de
10 mm de diametro, que sdo formados quando ¢ utilizada a técnica de IMRT/VMAT, se requer
de sistemas dosimétricos especiais que permitam medir em estes campos, no momento do
comissionamento e controles de qualidade paciente especificos. Assim, a escolha do detector
apropriado para medigdes dosimétricas ¢ importante e crucial. A verificagdo da dose
administrada por esses detectores ¢ feita por meio de sua colocagdo em objetos simuladores de

geometria simples, ou objeto simuladores antropomorficos.
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Varias técnicas podem ser usadas para verificagdo da dose absoluta. Medi¢des de ponto
unico, como aquelas obtidas usando camaras de ioniza¢do pequena, menor do que uma camara
convencional do tipo Farmer, que podem ser consideradas distribui¢des de dose de dimensao
zero. Medicdes em varios pontos o mesmo tempo, como aquelas obtidas usando filmes
radiogréficos ou radiocromicos, arranjos de diodos, arranjos de cAmaras de ionizacao e sistemas
eletronicos de imagem portal (EPIDs, do inglés Electronic Portal Image Devices) que podem
ser consideradas distribui¢des de dose 2D ¢ as distribui¢des de dose 3D sao obtidas medindo
dentro de gel e outros dosimetros 3D.

O processo de controle de qualidade que ¢ aplicado hoje nos diferentes centros de
radioterapia atende aos seguintes critérios: testes de aceitagdo do sistema de planejamento,
verificacao das distribui¢des de dose gerados dos planos de IMRT, revisao do célculo das
unidades de monitor UM, que ¢ o tempo de irradiacdo medido pelo equipamento, e por ultimo
verificagdo do tratamento de IMRT, que inclui tanto a verificagdo da dose quanto o
posicionamento do paciente. Todos esses critérios € outros com respeito aos testes de aceitagao
do colimador multifolhas abrangem a totalidade dos testes de controle de qualidade.

Por outro lado, diversos estudos como os de IBBOTT et al., 2008 e MOLINEU et al.,
2013) mostraram a importancia de realizar QA de verificagdo de IMRT paciente especifico e
enfatizaram a importancia do comissionamento adequado de IMRT tanto no planejamento do
tratamento quanto nos sistemas de aplicagdo, evidenciando a necessidade de manter os sistemas
de intercomparacdes e auditorias externas sobre a dosimetria na radioterapia, de modo a
contribuir para o controle de qualidade dos procedimentos radioterapicos.

No cenario atual da radioterapia, o Brasil dispde de 289 servicos os quais incluem 475
aceleradores lineares em funcionamento. Desse total, 156 equipamentos estdo habilitados para
executar a técnica de radioterapia com intensidade modulada (IMRT), distribuidos em 114
servicos. Do total de aparelhos aptos para realizar IMRT, apenas 80 foram verificados e/ou
auditados de forma externa desde 2011 pela equipe do Programa de Qualidade em Radioterapia
(PQRT) do Instituto Nacional de Cancer (INCA/MS) (INCA/MS, 2021). Esta quantidade de
aparelhos verificados torna-se insuficiente perante a quantidade de servigos que utilizam a
técnica de IMRT.

Por este motivo, o objetivo deste trabalho ¢ implementar o protocolo TG-119 da
Associacdo Americana de Fisicos em Medicina (AAPM) para medida de dose pontual,
adaptando sua aplicagdo a técnica de tratamento VMAT, mediante a utilizacdo de dosimetros

de estado so6lido de BeO bem como, desenvolver um sistema dosimétrico com base nestes
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dosimetros para que possam ser utilizados em auditorias e intercomparagdes nos diferentes

servigos que realizam tratamentos com a técnica VMAT.
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2 REVISAO DE LITERATURA

Atualmente, o cancer ¢ uma doenga que constitui um problema de saude publica em
varios paises. Segundo a estimativa mundial de incidéncia e mortalidade por cancer do
GLOBOCAN 2020, em 2018 houve registrados um total de 19,3 milhdes de novos, acarretando
em um total de 10 milhdes de mortes por cancer no mundo. No Brasil, a estimativa para cada
ano do triénio 2020-2022 ¢ de 625 mil casos novos. (INCA., 2020).

De acordo com a Organizagdo Mundial da Saude (OMS ou WHO, do inglés World
Health Organization), o cancer ¢ um grande grupo de doengas que podem comecar em quase
qualquer 6rgdo ou tecido do corpo quando as células anormais crescem incontrolavelmente,
vao além de seus limites habituais para invadir partes adjacentes do corpo e/ou se espalhar para
outros orgaos (WHO, 2021).

O tratamento desta patologia, pode ser realizado com cirurgia, quimioterapia e
radioterapia, podendo ser exclusiva, o sendo empregada em adjuvancia ou concomitincia de
tratamentos. A radioterapia ¢ uma modalidade que consiste em destruir células tumorais, a partir
de feixes de radiagdes ionizantes, podendo ser fragmentada em radioterapia de contato e a

distancia, denominada de braquiterapia e teleterapia, respetivamente (INCA, 2020).

2.1 Evoluciao da Radioterapia

No inicio da pratica da radioterapia, era utilizada a técnica denominada radioterapia
bidimensional (2D) ou convencional, pois o planejamento e a prescri¢do da dose do tratamento
eram avaliados em apenas um plano, ou seja, determinava-se o centro do campo de tratamento
e a dose era avaliada apenas no plano axial do paciente em que estava o centro do campo. Essa
técnica tinha muitas limitagdes, pois ndo considerava o comportamento do feixe de radiacdo
nas diferentes espessuras do paciente dentro do campo de tratamento (ICRU, 1993). Além
disso, as informagdes limitadas obtidas nas radiografias planares bidimensionais de raios X nao
permitiam a colimagdo precisa das regides adjacentes ao alvo, resultando na irradiacdo de
volumes maiores do que o alvo (IAEA, 2008).

Com o surgimento da tomografia computadorizada em 1972, o planejamento do
tratamento foi revolucionado pela capacidade de delinear em trés dimensdes o tumor (volume
alvo) e as estruturas normais ou 6rgaos em risco (OARs, do inglés Organs at Risk), utilizando
imagens tomograficas, com ou sem fusdo de imagens de ressonancia magnética nuclear (RMN,

do inglés Nuclear Magnetic Resonance) ou tomografia por emissdo de pdsitrons (PET, do



21

inglés Positron Emission Tomography). Também contribuiram para isso, os avangos da
informatica, através dos Sistemas de Planejamento do Tratamento (TPS, do inglés Treatment
Planning System) que permitiram avaliar a distribuicdo de dose em varios cortes axiais do
paciente, ao invés de somente um corte, por isso essa técnica ¢ conhecida como Radioterapia
Tridimensional Conformada (3DCRT, do inglés 3-Dimensional Conformal Radiation
Therapy). Esta avaliacdo ¢ realizada através dos graficos chamados de Histogramas Dose-
Volume (DVHs, do inglés Dose Volume Histogram) que, como o proprio nome indica,
representa as fragdes de volume de cada estrutura com base na dose recebida. O DVH permite
uma definicdo mais precisa de valores limites de dose em fun¢ao do volume da regido avaliada
e, por conseguinte, um controle melhor dos efeitos secundarios da dose de radiagdo. Além do
DVH, para avaliar o plano sao utilizadas linhas de isodose, que sdo linhas que se conectam
entre os pontos que recebem a mesma dose, veja a Figura 1.

A evolugdo da informatica e os TPS, além do crecente desenvolvimento dos
aceleradores lineares utilizados na radioterapia, com a introdug@o dos colimadores multifolhas
(MLCs, do inglés Multi Leaf Collimator), deu inicio a uma nova abordagem da 3DCRT com
modulagdo precisa do feixe de radiacdo e consequente melhoria em termos da dose
administrada no volume alvo e proteccdo dos 6rgdos em risco. Esta técnica ¢ chamada de
Radioterapia de Intensidade Modulada (IMRT, do inglés Intensity Modulated Radiation
Therapy) que permite um gradiente maior entre a dose no volume alvo e a dose nos 6rgaos em
risco adjacentes, possibilitando o incremento da dose de tratamento no alvo sem aumentar os
efeitos colaterais provocados pela irradiagao das estruturas normais (ICRU, 2010). Além disso,
possibilita também a conformag¢do da dose em volumes com formatos complexos (PALMA et
al., 2010), (HORNER-RIEBER et al., 2021) e a realizagdo de reforco adicional de dose (boost)
ao volume alvo para aumentar a chance de controle da doenca. (ASKOXYLAKIS etal., 2011),
(KRUG et al., 2020).

Atualmente, existem técnicas de tratamento em radioterapia ainda mais avangadas,
como por exemplo, a Terapia Volumétrica com Arcos Modulados (VMAT, do inglés
Volumetric Modulated Arc Therapy) que consiste em modular a intensidade do feixe mediante
a alteracdo simultanea de trés parametros durante o tratamento: o movimiento do MLC, a
velocidade de rotagdo do cabegote do acelerador linear (gantry) para realizar um arco e a taxa
de dose liberada. Assim, todo o volume alvo ¢ atingido de tal forma que a radiagdo seja
distribuida em trés dimensoes. Esta técnica € uma evolu¢ao da IMRT, ja que melhora a eficacia
na conformacao da dose em torno do volume alvo, poupando de maneira significativa os 6rgaos

normais adjacentes em um tratamento em menos tempo, o que significa proporcionar mais
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conforto aos pacientes e reduzir a possibilidade de qualquer movimento durante a sessdo de
tratamento.
Uma comparagao da distribui¢ao de dose entre as técnicas 3DCRT, IMRT e VMAT ¢

ilustrada na Figura 1.

Figura 1 - Cortes axiais e sagitais dos planos de tratamento em um paciente adulto (irradiagdo cranioespinhal)
mostrando as diferengas nas distribuigdes de dose entre as técnicas 3DCRT, IMRT ¢ VMAT

3D-CRT IMRT VMAT

Fonte: STUDENSKI et al., (2012).

Na Figura 1, mostra uma comparagao feita no trabalho de (STUDENSKI et al., 2012)
onde pode-se observar uma alta conformidade alcangada pelas técnicas IMRT e VMAT, bem
como a evidente propagacao de baixa dose associada a técnica VMAT. A homogeneidade da
dose no PTV pode ser vista graficamente a partir do DVH, mostrado na Figura 2, onde as
técnicas VMAT e IMRT foram compardveis e significativamente melhores que a técnica
3DCRT e se observa uma preservagao dos OARs (coragdo, estobmago, figado e es6fago), o que
reduz a toxicidade, tanto aguda quanto tardia.

Figura 2 - DVH para o um paciente do estudo dosimétrico de STUDENSKI et al., (2012), mostrando a diferenca

na homogeneidade de PTV e dose no es6fago, coragdo, estdbmago e figado para 3DCRT (linhas continuas),
IMRT (linhas pontilhadas) e VMAT (linhas tracejadas)

| ——-- VMAT

Fonte: Adaptado de: STUDENSKI et al., (2012).

O processo de planejamento tanto para a técnica IMRT quanto para a técnica VMAT

consiste de trés passos: defini¢do dos campos (ou arcos) de tratamento a serem utilizados,
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otimizagdo das fluéncias que fard o ajuste dos valores de dose para o alvo e estruturas criticas
e calculo da dose final no volume (EZZELL et al., 2003). O planejamento dessas duas técnicas
¢ chamado de planejamento inverso por ter como principal caracteristica a definicdo das doses
desejadas antes do inicio da otimizagao. Essa otimizacao € o ajuste de uma determinada fungao
para que os objetivos de dose definidos sejam alcancados e ¢ realizada através de algoritmos
proprios para cada técnica, variando conforme o fabricante do sistema de planejamento, ver a
Tabela 2, pagina 95 do trabalho de (ALMEIDA., 2012).

Contudo, ¢ importante ressaltar que quanto mais complexa for a tecnologia utilizada, ou
seja, quanto maior o grau de complexidade da técnica, faz-se necessario um maior controle de

qualidade em todo o processo.

2.2 Radioterapia de Intensidade Modulada (IMRT)

A Radioterapia de Intensidade Modulada (IMRT) ¢ uma modalidade de radioterapia
externa conformacional altamente precisa, que permite, de forma muito eficaz, a administragao
de altas doses de radia¢ao no volume alvo, minimizando a dose nos tecidos normais adjacentes
veja a Figura 3B. Enquanto a 3DCRT explora a conformagao da forma do campo para melhorar
a conformacao da dose no volume alvo, enquanto os OARs localizados na regido do sulco do

volume alvo concavo ndo podem ser salvos, como mostrado na Figura 3A.

Figura 3 - Comparacao do principio de 3DCRT (A) e IMRT (B) com ilustragdes de planejamento direto e

inverso

Fonte: Adaptado de: (Byungchul, 2018)

Na técnica 3DCRT convencional, o formato do campo de irradiagdo coincide com o
formato do alvo de acordo com a diregdo de incidéncia do feixe de irradiacdo, enquanto no
IMRT, a intensidade do feixe ¢ modulada de acordo com a disposi¢ao do alvo e érgaos em risco

circundantes. As intensidades dos raios que passam pelos OARs sdo reduzidas, enquanto as
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intensidades dos raios que passam principalmente pelo volume alvo sdo aumentadas, ver
Figura 3B. A ndo homogeneidade causada pela intensidade ndo uniforme de um feixe ¢
compensada por feixes de outras dire¢des. Fisicamente, uma caracteristica da técnica de IMRT
¢ aumentar o controle sobre a distribui¢do de dose 3D por meio da sobreposi¢ao de muitos
campos segmentados independentes, seja de uma série de diregdes fixas ou de direcdes
distribuidas em um ou mais arcos. Por este método de adicdo de modulagdo de intensidade a
forma geométrica, a distribuicao de dose de IMRT pode ser tornada concava, em oposi¢ao a
cobertura em forma convexa realizada com 3DCRT, onde a conformacdo geométrica de um
feixe de intensidade uniforme ¢ executada. Portanto, a IMRT pode permitir a reduc¢ao da dose
para OARs localizados em uma érea concava do volume alvo.

Considerando o problema de célculo de dose da radioterapia em termos do conceito de
causalidade, as causas sdo o feixe de irradiacao e os parametros associados, incluindo energia,
direcdo, distancia, tamanho e intensidade, enquanto os efeitos sdo distribuicdes de dose, ver
Figura. 3. Portanto, o plano de 3DCRT convencional, no qual as distribui¢des de dose sao
calculadas a partir dos parametros de feixe dados, ¢ denominado um plano "direto" (forward
planning). Em contraste, o plano de IMRT, no qual as distribui¢cdes de dose (os efeitos) para o
volume alvo e os OARs sdo atribuidos primeiro pelo planejador de tratamento e as intensidades
do feixe (as causas) sdo entdo calculadas pelo método de otimizacdo, ¢ denominado um plano
"inverso" (inverse planning).

Em um tratamento IMRT, cada campo de tratamento ¢ subdividido em um grande
numero de subfeixes ou beamlets que ¢ a unidade minima da area de irradiacao que pode ser
controlada individualmente, cuja soma resulta em uma distribui¢do de intensidades nao
uniforme conhecida como mapa de intensidade, ver Figura 4. Por exemplo, no caso de um
campo de tamanho de 10 cm x 10 cm, a modulagao de intensidade pode ser possivel para 100
beamlets diferentes de 1 cm x 1 cm, e no caso de um tratamento de 5 campos, esta soma chega
a 500 beamlets para os quais a intensidade precisa ser atribuida individualmente. Por ser
inviavel para o fisico ou dosimetrista que planeja o tratamento, a otimizagdo do computador ¢
necessaria.

A Figura 4, mostra uma visao 3D do paciente, com o volume alvo ¢ os OARs a serem
irradiados, ¢ os 9 feixes de intensidade modulada (com niveis de cinza refletindo o valor de

intensidade) usados para gerar a distribui¢cao de dose de IMRT.
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Figura 4 - Tratamento de IMRT, cada campo de tratamento ¢ subdividido em um grande nimero de subfeixes

Fonte: PURDY et al (2001)

As etapas do processo de IMRT incluem: a prescri¢ao, que define o objetivo do plano
através de valores de dose e volume para o alvo e estruturas em risco envolvidas; a defini¢ao
dos campos de tratamento, que consiste na escolha dos angulos de entrada e do nimero de
feixes que serdo utilizados no tratamento; a otimizagdo das fluéncias realizada através do
algoritmo de otimizagdo de dose do TPS que estd sendo utilizado; o célculo de dose final
aplicando as limitagdes do MLC, que sdo caracteristicas do colimador, na fluéncia obtida pelo
algoritmo de otimizagao transformando a fluéncia 6tima em atual e possibilitando a entrega da

dose.

2.2.1 Processo de Otimizacio de dose

No planejamento inverso, o processo de otimizacdo, comenza ao estabelecer as
direcdes dos feixes e os padroes de intensidade que levam a alcancar uma distribuicao de dose
ideal, dificil de alcangar na pratica. Normalmente, o planejador (fisico ou dosimetrista)
especifica a dire¢do dos feixes, ou angulo dos arcos, os objetivos de dose no alvo e as restri¢cdes
de dose para os OARs. Esses objetivos especificos sdo criados utilizando descritores fisicos,
que sao extraidos do DVH, ou mesmo utilizando um DVH completo, onde pode incluir a
uniformidade de dose do volume alvo. No processo de otimizagdo, os descritores de restrigdes
frequentemente sdo modificados ao analisar o DVH e/ou a distribui¢ao de dose do volume alvo
e OARs. O DVH ¢ a ferramenta principal utilizada no processo de otimizagao, ja que a medida
que as iteragdes acontecem, sua forma muda continuamente. E, em geral, a unica forma que o
operador tem de evaluar se o processo estd se aproximando de uma solugdo clinicamente
satisfatoria ou ndo. Os algoritmos de dose presentes nos TPS tambem devem incluir restrigdes

quanto ao tamanho e dire¢dao do feixe, assim como a eliminagdo de “beamlets” de intensidade
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negativa. O TPS atribui esses objetivos e restricdes a uma fungdo objetivo, que pode ser bem

complexa e conter muitos parametros, cujo valor representa a qualidade do plano de tratamento.

2.2.2 Definicao de volumes em IMRT

As imagens tridimensionais da tomografia computadorizada (TC), ressonancia
magnética nuclear (RMN) e a tomografia de emissdo de positrons (PET), permitem obter
informacdes completas sobre as caracteristicas morfoldgicas do tumor e dos 6érgaos adjacentes.
A partir dessas informagdes, sdo definidos os volumes alvo e as estruturas criticas no TPS. A
Tabela 1 apresenta as defini¢des dos volumes mais utilizados em tratamentos de IMRT. Noéta-
se que estas defini¢des foram publicadas pelo ICRU 50 (ICRU, 1993) e complementadas pelo
ICRU 62 (ICRU, 1999) e ICRU 83 (ICRU, 2010).
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Tabela 1 - Defini¢do de volumes utilizados no tratamento de IMRT conforme os ICRU 50, 62 ¢ 83

Volume

Definicao

GTV
(Gross Tumor Volume)

CTV
(Clinical Target Volume)

ITV
(Internal Target Volume)

PTV
(Planning Target Volume)

TV
(Treated Volume)

v
(Irradiated Volume)

OAR
(Organs at Risk)

PRV
(Planning Risk Volume)

Orgaos em Série

Orgios em Paralelo

Volume de tumor grosseiramente visivel, ¢ a doenga palpavel ou visivel,
extensdo macroscopica demonstravel e a localizag¢do do crescimento tumoral.
Em casos pds-operatérios, apos ressec¢do completa, ndo ha GTV a ser
definido, somente CTV.

Volume alvo clinico, ¢ um volume de tecido que contém o GTV e/ou doenga
sub-clinica ndo grosseiramente visivel que deve ser eliminada.

Volume alvo interno, ¢ o volume que engloba o CTV e uma margem interna
de movimentagdo do CTV, devido a respiragdo do paciente. O ITV esta
relacionado ao sistema de coordenadas do paciente.

Volume alvo de planejamento, ¢ o volume que contém o CTV e uma margen.
E um conceito geométrico usado para o planejamento e avaliagio do
tratamento, e ¢ definido para selecionar tamanhos de feixe e arranjos de feixe
apropriados, para garantir que a dose prescrita seja realmente entregue ao
CTV.

Volume tratado, ¢ o volume envolvido pela curva de isodose de prescrigdo
(por exemplo, 95 %), que como minimo recebe a dose de prescricao.

Volume irradiado, ¢ o volume de tecido que recebe uma dose significativa
em relagdo a tolerancia do tecido normal.

Orgdos em risco, sdo tecidos saudaveis, estruturas normais criticas na
vizinhanga do tumor cuja sensibilidade a radia¢do pode influenciar no
planejamento do tratamento.

Orgdo em risco de planejamento, ¢ o volume que contém os OARs e uma
margem que deve ser adicionada para compensar as variagdes dos
movimientos dos 6rgaos e incertezas do posicionamento dos pacientes.

Cadeia de subunidades funcionais, que devem ser conservados garantizando
assim a funcionalidade do tecido.

Subunidades funcionais agindo de maneira independentemente umas das
outras.

Fonte: A autora (2021)

O GTV e CTV sao definidos por critérios clinicos, enquanto o PTV ¢ uma defini¢do de
volume que leva em consideragdo o efeito de todas as variagcdes geométrica tais como: erros de
alinhamento, posicionamento ¢ de movimentacao do paciente com a finalidade de assegurar
que a dose prescrita seja realmente absorvida no CTV. Em geral, o PTV depende do CTV e da
técnica utilizada, sendo possivel diminuir as margens entre eles se for utilizado um sistema de
imobilizacdo mais preciso e/ou a utilizacdo da radioterapia guiada por imagens (IGRT, do
inglés Image-Guided Radiation Therapy) para minimizar o erro de posicionamento (ICRU
1993, 1999).

O CTV tem uma certa probabilidade de ocorréncia considerada relevante para o

tratamento, normalmente assume-se um valor superior a 5%. As técnicas como IMRT ou
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VMAT, que modulam a intensidade do feixe, por utilizarem o planejamento inverso, exigem
uma definicdo precisa das estruturas para se obter um bom planejamento. Se a estrutura nao for
desenhada ela nao sera considerada no processo de otimizagdo, e, por consequéncia, a dose
presente nessa estrutura nao podera ser limitada.

O ITV deve ser usado somente em situagdes clinicas em que a incerteza referente a
localiza¢do do CTV domina a incerteza de setup, ou quando elas sdo independentes. Ja, quando
se refere ao PTV, o formato da distribui¢do de dose deve garantir, que todo o CTV recebeu a
dose prescrita, levando em conta incertezas geométricas tais como movimento de Orgaos e
variagoes de “setup”. Portanto, acrescenta-se ao CTV (ou ao ITV, caso este esteja definido)
uma margem devido a estas incertezas geométricas.

Os OARs quando irradiados sofrem morbidade significativa, devem por isto, serem
protegidos o méximo possivel durante o planejamento e prescri¢ao de dose. No PRV, como no
PTV, devem ser adicionadas margens aos OARs, especificamente naqueles que sdo todos do
tipo serial. Tendo em consideragdo a sensibilidade a radiacdo, os diferentes 6rgaos do corpo
podem ser classificados como estruturas em série ou paralelas (ICRU, 2010):

e Orgios em Série: Sdo os 6rgdos que possuem uma “serialidade relativa alta”,
que uma dose acima dos limites de tolerancia em um pequeno volume desse
orgdo em risco pode ter um efeito grave. Nestes, o [V ¢, na teoria irrelevante e
o dano aos tecidos dependera estritamente da dose pontual maxima na estrutura.
A desativacdo de uma tnica subunidade faz com que todo o 6rgao falhe, como
o0 esOfago ou intestinos do trato digestivo, a traqueia do sistema respiratorio e a
medula do sistema nervoso central.

e Orgios em Paralelo: Sdo os 6rgdos que possuem "baixa serialidade relativa",
sendo o parametro mais importante o tamanho relativo em relacdo ao volume
total do volume irradiado acima do nivel de tolerancia. Nestes, a funcionalidade
s6 ¢ comprometida se um grande nuimero de subunidades funcionais ¢
danificado e, portanto, o dano depende do IV. A destrui¢ao por radiacdo de
muitos ou todas as subunidades pode causar faléncia de 6rgaos, por exemplo, os
pulmdes ou o figado.

Como as distribuicdes de dose geradas com IMRT nao sdo uniformes, para a maioria
dos Orgaos e necessariamente para PTVs, a especificacao da dose absorvida deve ser feita em
relagdo aos volumes irradiados, ao invés de pontos unicos, como era feito tradicionalmente.

com radioterapia 2D e até¢ mesmo com a 3DCRT.
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2.2.3 Técnicas de entrega da dose em IMRT

A Radioterapia de Intensidade Modulada (IMRT), ¢ uma técnica que tem diferentes
formas de entrega da radiagdo, as quais podem ser esquematizadas da seguinte forma.

A Figura 5, mostra um diagrama de blocos, com a clasificagao da IMRT.

Figura 5 - Classificacao de Radioterapia de Intensidade Modulada

| Moduladores
fisicos
IMRT ] Estatica
¢~ | Gantry Fixo {S4xp aun Shad))
e
MLC
. convencional
|
~ Dindmica
IMRT << (Sliding Window)
H
h
¢+ Terapia com
Arcos \\
Arcoterapia Se—
LN
| Tomoterapia
Helicoidal
IMRT Tomoterapia
Linac Robatico - Serial
Fonte: A autora (2021).
a.  IMRT com moduladores fisicos (blocos compensadores)

Tratamentos rudimentares de IMRT tém sido usados clinicamente desde 1960 com
uma das formas mais simples de modular o feixe com a utilizagdo de blocos compensadores,
que sdo pegas de espessura varidvel que se interpdem no caminho do feixe de radiagdo.
Conforme a espessura percorrida, o feixe ¢ atenuado em maior ou menor grau para gerar a
distribuicdo de intensidade necesséaria em cada tratamento. Varios grupos relataram o uso de
moduladores fisicos para a entrega da dose em IMRT (GUSTAFSSON A et al., 1995), JIANG
SB et al., 1998), (CHANG et al., 2004).

Os blocos compensadores a serem interpostos no feixe devem ser feitos sob medida
para cada um dos feixes de cada paciente, traduzindo o mapa de fluéncia resultante do
planejamento inverso em diferentes espessuras do material com o qual o filtro ¢ construido.
Uma forma bastante difundida de fabricar os compesadores ¢ a utilizagao de fresas (milling

machines) com controle numérico computadorizado (CNC) com a qual ¢ usinado e esculpido o
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bloco de metal, afinando aquelas areas onde a fluéncia deveria ser maior, ver Figura 6A. Estas
maquinas podem ser usadas para produzir diretamente os blocos no metal ou na produgdo de
moldes a serem preenchidos com algum material de alta densidade. H4 uma grande variedade
de materiais utilizados para formar compensadores, incluindo polietileno-chumbo (SPICKA et
al., 1988), cerrobend (WALZ et al., 1973), latdo e aluminio (HALL et al., 1961), estanho
(CHANG et al., 2000), mistura de estanho e cera (JURCINIC et al., 1994).

Outro sistema utilizado ¢ o compensador Ellis (Figura 6B), que consiste em varias
barras verticais de espessura predefinida que sdo montadas para formar um filtro com
espessuras diferentes. (HALL et al., 1961). Por tltimo temos o compensador da FUESMEN,
que consiste em varias capas de material (cerrobend) que sad apiladas uma acima da outra até

garantir a fluéncia do feixe desejada (HOLLEY, 2009), veja a Figura 6C.

Figura 6 - Tipos de moduladores fisicos

Fonte: A autora (2021)

O método de IMRT utilizando modulador fisico apresenta algumas vantagens,
incluindo boa resolugdo espacial na dire¢do perpendicular ao feixe, sao facilmente posicionados
e permitem a irradiagdo de cada campo em um tunico disparo. Por outro lado, tem um processo
de fabricacado relativamente pesado e demorado e ¢ necessario entrar na sala de tratamento para
trocar o filtro para cada angulo do gantry, aumentando a durac¢do do tratamento. Também ,
debe-se dar atengao especial ao mecanismo de encaixe das bandejas. Além disso, a interposi¢ao
desse tipo de filtro produz um endurecimento do feixe primario e um aumento da radiagdo
espalhada. Essa abordagem provavelmente servira apenas como uma etapa intermediaria em

algumas instituicdes antes que outras abordagens de IMRT sejam adotadas.

b. IMRT com MLC convencional

A IMRT vem sendo implementada em centros clinicos de diferentes formas de acordo
com os equipamentos disponiveis em cada servigo de radioterapia. Para a IMRT desenvolvida
em aceleradores lineares com sistema de colimag¢ao multilaminas (MLC) ligado ao gantry,
pode-se distinguir trés abordagens para realizar os tratamentos que se diferencan por trés modos

basicos de operacao do MLC:
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. O modo MLC segmentado (SMLC, do inglés segmental MLC), frequentemente
referido como modo de passo e disparo (técnica Step and Shoot);

. O modo MLC dinamico (DMLC, do inglés dynamic MLC), as vezes referido
como o modo de janela deslizante (técnica sliding window);

. Arcoterapia de intensidade modulada (IMAT).

O MLC ¢ formado por uma série de laminas estreitas, da ordem de 1 cm de largura,
pouco espacadas e alinhadas em paralelo. Cada uma destas laminas pode ser movida
independentemente, onde os campos de diferentes formas e tamanhos sdo gerados para
coincidir com a forma da lesdo (Figura 7A). A sua precisdo depende da espessura da folha. A

Figura 7B mostra o acelerador linear com o acoplamento de um sistema de multildmina.

Figura 7 - Imagem. (A) colimador multifolhas com destaque para as laminas, (B) acelerador linear com o
acoplamento do micromultildmina

&1

Fonte: LUNDGREN., (2011).

C IMRT com modulacdo estdtica ou Step and Shoot (SMLC)

Na modulac¢ao estatica ou step and shoot, a posi¢ao do gantry € fixa em cada campo e
a configuragdo geométrica do colimador multilamina ¢ modificada para assumir a forma de um
segmento previamente determinado, tomando posi¢des dicretas na fase "step", entdo com as
laminas em repouso, o feixe de radiacdo ¢ ligado na fase "shoot" (ou seja, movimento
alternativo de MLC e entrega da radiagao). O resultado sdo niveis de intensidade discretos, cujo

numero depende do nimero da “step”, como mostra a Figura 8.
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Figura 8 - Perfil de intensidade entregue pelos caminhos das MLC (representado aqui como linhas pontilhadas)

para método SMLC (step-and-shoot) de entrega de IMRT
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Fonte: Adaptado de: BOYER A. et al., (2001).

O processo consiste em formatar o MLC (a configuracdo ¢ alterada), entregar uma
fracdo de dose (o segundo disparo ¢ realizado), desligar o feixe e reformatar o MLC, entregar
outra fracdo de dose e assim por diante para cada formato de MLC que ¢ chamado de sub-
campo (ou segmento). A seguir, a posicado do gantry ¢ variada e o mesmo procedimento ¢
seguido para o proximo campo até que o tratamento seja concluido, como ¢ mostrado na Figura
9A. O padrao de intensidade desejado ¢ obtido pela soma ponderada dos padrdes de intensidade

dos subcampos.

Figura 9 - Abordagens de IMRT a) MLC estatica com modulacdo de intensidade fornecida com varios campos
estaticos. b) MLC dinamica com modulacdo de intensidade fornecida simultaneamente com a rotacdo do gantry
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Fonte: Adaptado de: PODGORSAK., (2006).

d. IMRT com modulagdo dindmica ou sliding window (DMLC)

Na modulacao dinamica ou s/iding windows, a posi¢ao do gantry ¢ fixa e a irradiagdo
¢ realizada enquanto a configura¢ao geométrica do MLC muda com movimento continuo para

produzir os perfis de fluéncia desejados, como ¢ mostrado na Figura 9B. A velocidade de cada
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lamina muda constantemente, de forma independente umas das outras, fazendo com que o
tamanho da abertura do campo varie e que cada regido da area irradiada receba intensidades
diferentes de dose. No planejamento, uma série de configuragdes geométricas do MLC sao
definidas, chamadas de posi¢des de controle, e o acelerador irradia o nimero de Unidades de
Monitor (UM) que foram definidas enquanto o colimador se move de uma posicao de controle
para a proxima. O processo ¢ repetido para cada um dos campos. O resultado sdo niveis de
intensidade continuo, como mostra a Figura 10. Essa abordagem de IMRT, conhecida como
sliding windows ou MLC dinamica (DMLC), foi implementada pela primeira vez para uso
clinico no Memorial Sloan-Kettering Cancer Center em Nova York (LING CC et al., 1996).
Esta técnica exige um controle minucioso de velocidade de deslocamento das laminas, sendo

necessarios testes especificos de controle de qualidade.

Figura 10 - Perfil de intensidade entregue pelos caminhos das MLC (representado aqui como linhas pontilhadas)
para método DMLC (slinding windows) de entrega de IMRT
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Fonte: Adaptado de: BOYER et al., (2001).

e Tomoterapia

Uma técnica de aplicacdo de IMRT descrita na literatura definiu uma abordagem
chamada Tomoterapia (literalmente “terapia de fatia”) pela qual a IMRT ¢ administrada usando
um feixe estreito (MAKIE et al., 1993), irradiando diferentes fatias ou sec¢des do paciente para
gerar distribuicdes de dose em trés dimensodes, seguindo os principios da Tomografia Axial

Computadorizada.

f. Tomoterapia Serial

Os primeiros tratamentos foram realizados pela técnica conhecida como Tomoterapia
Serial. Para isso, foi colocado ao gantry de um acelerador convencional um colimador multi-
laminas, com laminas de 1cm, com abertura de 20cm de largura e 1 a 2cm de extensdo. Este

colimador ¢ o MIMIC do sistema Peacock que ¢ um miniMLC binario modulado
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temporalmente (Figura 11), proposto por MACKIE et al, (1993) e desenvolvido
comercialmente (Peacock® MIMiC, Nomos Corp.) (CAROL., 1995). Com a mesa de
tratamento em posicao fixa, conforme o gantry gira ao redor do paciente, descrevendo um arco
de 360° o feixe irradia uma estreita fatia do paciente, enquanto o colimador muda sua
configuracdo e os feixes de intensidade variada sdo criados dirigindo as ldminas do MIMiC
para dentro e para fora do caminho do feixe de radiacdo (posi¢do bindrias, aberta ou fechada),
sob controle computadorizado, modulando a fragdo do tempo no qual cada segmento do feixe
esta aberto ou bloqueado. Varias fatias sdo irradiadas serialmente até cobrir toda a area a ser

tratada completando assim o tratamento.

Figura 11 - Sistema mini-MLC modulado temporalmente, como o MIMiC Peacock MIMiC, Nomos Corp.
montado em um acelerador linear médico de megavoltagem de baixa energia convencional.

Fonte: Adaptado de: (BOYER A. et al., 2001).

Com a tomoterapia em série, ¢ necessaria extrema precisao no movimento da mesa de
tratamento, porque os tratamentos sdo administrados em uma série de fatias de arcos contiguos.
Com esta técnica se podem criar pontos quentes ou frios entre as fatias, o que requer controles
e testes especificos. Erros de posicionamento de apenas 1 mm podem causar erros de dose da
ordem de 10-20% nas regides de altas doses (LOW et al., 1997). Esse problema ¢ abordado

pela técnica conhecida como Tomoterapia Helicoidal.

g- Tomoterapia Helicoidal

Seguindo o mesmo principio, foi desenvolvido um aparelho especifico para a
realizacdo de Tomoterapia Helicoidal. O dispositivo usado nesta técnica consiste em um
acelerador linear com um pequeno colimador multilamina, como mostra a Figura 12. O
acelerador ¢ inserido em um gantry em forma de anel que permite girar 360° em torno da mesa
de tratamento (Figura 12A). Também utiliza sistema de colimacdao bindrio (laminas de

0,625cm) com abertura maxima de 40cm, e espessura de fatia de 0,5 a Scm. Outra
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particularidade deste equipamento ¢ que ndo utiliza filtro aplanador, tecnologia que além de ser
mais rapida, reduz o potencial erro dosimétrico relacionado ao movimento da mesa. Durante o
tratamento, o colimador muda sua configuragcdo enquanto o acelerador gira ¢ a mesa se move
continuamente (Figura 12B). Este sistema pode incorporar um TC para a localizacdo e

posicionamento do alvo.

Figura 12 - Exemplo de aparelho para a realizagdo de Tomoterapia Helicoidal (Sistema de TOMOTHERAPY®
TomoHD ™)

w ®)

Fonte: Adaptado de: https://delec.com.ar/es/equipamiento-medico/tomotherapy/#. Acesso em: 12 de fev. de

2021.

h. IMRT com Acelerador linear robotico

O uso de um pequeno acelerador linear, montado em um robd industrial, um conceito
desenvolvido inicialmente para radiocirurgia (SCHWEIKARD A. et al., 1995), também foi
proposto como um dispositivo de entrega de tratamento para IMRT sofisticado (WEBB S.,
1997; 2000). O robd fornece a capacidade de mirar os feixes com qualquer orientacdo em
relagdo ao volume alvo, dando assim a esta abordagem de IMRT mais flexibilidade do que
qualquer uma das discutidas anteriormente. O tratamento € especificado pela trajetéria do robo
e pelo nimero UM entregues em cada orienta¢do robdtica.

Na atualidade, um exemplo de acelerador linear robético é o Sistema Cyberknife S7™
(Figura 13), que possibilita tratamentos de radioterapia robdtica precisa tao individual quanto
cada paciente. Nele podem ser administrados tratamentos de radiocirurgia estereotaxica cranial
(SRS) e extracranieal (SBRT) em qualquer parte do corpo - incluindo prostata, pulmao, cérebro,
coluna, figado, pancreas e rim com verdadeira precisao robdtica submilimétrica e sincronizacao
de movimento em tempo real ao paciente € / ou movimento do alvo sem intervencao humana
controlada por inteligéncia artificial (IA). O design robotico do CyberKnife S7™ fornece

perfeitamente feixes ndo coplanares, ndo isocéntricos e isocéntricos de uma ampla variedade
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de angulos. Esses recursos exclusivos de entrega modelam as distribuigdes de dose
conformadas e permitem tratamentos precisos e eficazes. Este sistema ¢ composto por um
acelerador linear associado a um brago roboético, conforme mostra a Figura 13A, posue grande
versatilidade nas opgdes de colimador, entre eles se encontram os colimadores circulares fixos
(Figura 13B e C), os colimador de abertura varidvel Iris ™ (Figura 13D) e os colimadores
multaminas InCise ™ (Figura 13E).A principal vantagem desse dispositivo ¢ que o brago
robotico possui seis graus de liberdade , e pode ser movido com alto grau de controle e precisdao
sub-milimétrica, permite assim, que a fonte seja movida em trés diregdes perpendiculares do
espaco, descrevendo trés angulos de rotagdo em cada uma delas, de modo que o sistema pode
emitir radiagdo em dire¢des diferentes em intervalos de tempo muito curto.

A mesa robodtica (RoboCouch®) também possui seis graus de liberdade, podendo
executar movimentos de translagdo x, y, z, e rotacao “pitch”, “yaw” e “roll”. Para IGRT, o
sistema utiliza dois fontes de raios-X diagnoéstico no teto, e detectores do tipo “flat panel a-Si”
instalados no piso da sala de tratamento (detectores de imagens), usados para aquisi¢ao de
imagens ortogonais que permitem visualizar estruturas dsseas e marcadores fiduciais colocados
no tumor. O sistema utiliza também camaras de infravermelho (camaras de sincronia),
refletores e emissores colocados no torax do paciente, para detectar o movimento respiratorio.
De maneira integrada, o sistema ¢ capaz de combinar as informagdes destes dois métodos de
imagem e correlacionar o movimento interno do tumor com o ciclo respiratdrio e, assim,
perseguir o tumor em tempo real, movendo o acelerador linear de forma sincronizada
(MURPHY, 2004). Durante o tratamento, o sistema compara, repetidamente, imagens
radiograficas com imagens reconstruidas a partir da CT de planejamento para, em tempo real,

reposicionar o paciente e localizar o alvo.

Figura 13 - Imagem do Sistema Cyberknife S7™
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Fonte: Adaptado de: https://www.accuray.com/prostate-sbrt-cyberknife/. Acesso em: 7 de ago. de 2021.
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i Arcoterapia de Intensidade Modulada (IMAT)

Outra abordagem de IMRT ¢ a chamada Arcoterapia de Intensidade Modulada (IMAT,
do inglés Intensity Modulated Arc-Therapy), foi proposto por Cedric Yu como uma alternativa
a técnica tomoterapia, (YU., 1995).

O IMAT permite a irradiacdo de cada segmento sendo realizada para um conjunto de
posigdes do gantry, ou seja, o gantry do acelerador linear gira enquanto a forma dos diferentes
segmentos € ajustada por meio do colimador multilamina. A IMAT ¢ planejada como uma
sequéncia de campos estaticos, a cada 5°—10 ° de distdncia, mas fornecida com varios arcos
sobrepostos. Dentro de cada arco, a forma MLC ¢ continuamente alterada em funcao do angulo
do gantry com base nos resultados da otimizacao, de modo que a distribui¢dao de intensidade
cumulativa leva a distribui¢ao de dose desejada. Esta abordagem IMRT foi implementada pela
primeira vez para uso clinico na Universidade de Maryland (YU et al., 2000).

Yu et al. (2000) reconheceram que as técnicas de planejamento que implementou ndo
utilizaram totalmente os recursos do IMAT para fornecer tratamentos altamente conformes.
Para isso, houve varios desafios no desenvolvimento de técnicas eficazes de planejamento e
calculo de dose. As limitagdes fisicas do acelerador linear, como a velocidade das laminas, a
taxa de dose e a velocidade de rotacdo do gantry, deram um planejamento complicado e que
afetaram a efic4cia dos tratamentos, além da determinagdo do espacamento ideal do gantry para
aproximar os arcos foi um compromisso entre a otimizacao do tempo de tratamento, tempo de
calculo e precisao (LOSASSO., 1998).

Na ¢época em que o IMAT foi proposto os aceleradores ainda ndo eram capazes de
modular a taxa de dose durante a irradiagcdo, o que resultou na suposicdo de que arcos so
poderiam ser executados com taxas de dose constantes. As restricdes que foram impostas aos
MLC entre as posigdes de gantry levaram a necessidade de multiplos arcos, o que resultou em
tempos de tratamento da mesma ordem de grandeza dos tratamentos convencionais de IMRT,
tornando lento o processo de sua implementacdo clinica. Percebendo o potencial do IMAT,
Otto propos o VMAT, uma nova forma de abordagem do IMAT onde o tratamento era

executado em um unico arco de intensidade modulada (OTTO, 2008).

Je Terapia Volumétrica com Arcos Modulados (VMAT)

Uma variante da IMAT ¢ a Terapia Volumétrica com Arcos Modulados (VMAT, do
inglés Volumetric Modulated Arc Therapy), técnica proposta Karl Otto em 2008 como solugdo
para o problema de resolug¢do do angulo de amostragem do gantry para otimizagdes e calculos

de dose, presente na IMAT (PURDY., 2001).
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O conceito VMAT levou ao desenvolvimento comercial de TPSs e técnicas de entrega,
incluindo a Elekta VMAT (Elekta AB, Issocolmo, Suécia), planejamento com Pinnacle
SmartArc (Philips Medical, Madison, WI) e Varian RapidArc® com Eclipse como TPS (Varian
Medical Systems, Palo Alto, CA). Para oferecer tratamentos altamente conformacionais, essas
técnicas usam VMAT com variagdo da velocidade do gantry, taxa de dose e abertura das MLC.
A técnica VMAT ¢ comercializada para entregar planos de tratamento equivalentes a IMRT em
um Unico arco ou mais, enquanto potencialmente requerem tiempos de tratamento mais curtos
e menos UM do que a IMRT. Se o plano VMAT ¢ de qualidade equivalente ao plano de IMRT,
mas com menos MU e tempos de tratamento mais curtos, os médicos podem escolher a VMAT
para reduzir o tempo que um paciente passa na mesa de tratamento e reduzir a dose de radiagao
espalhada que um paciente recebe como resultado de menos UM. As distribui¢des de dose
alcancaveis por técnicas VMAT devem ser comparados com o padrao IMRT sempre que
possivel, para diferentes locais de tratamento e geometrias. Quando ¢ utilizada esta técnica, ¢
importante que os planos de tratamento sejam verificados na pratica antes tratar o paciente.

Reivindicagdes sobre o tempo de entrega do tratamento e UMs de um tratamento
VMAT foram estudados por varios investigadores, (STIELER et al, 2011; MOLINEU A et al.,
2001), eles descobriram que os tempos de tratamento para VMAT usando um ou dois arcos sao
significativamente reduzidos quando comparados a tratamentos de 3DCRT e IMRT. Otto
indicou que uma dose de 200 cGy poderia ser executada em 1,5 a 3 min utilizando a técnica
VMAT (OTTO, 2008). Estudos subsequentes demonstraram que a VMAT, além do potencial
de poder apresentar uma menor quantidade de UMs, possui um menor tempo de tratamento por
aplicacdo em relagdo ao IMRT tradicional e ainda fornece distribuigdes de dose favoraveis
(PALMA et al., 2008; CLIVIO et al., 2009; VERBAKEL et al., 2009).

Um estudo de Molineu et al, do ano 2001, descobriu que, para canceres de cabeca e
pescoco, o RapidArc® de um e dois arcos teve uma reducdo de UM média de 59%, em
comparagdo com uma IMRT de janela deslizante com sete campos. Este estudo também
mostrou que dois arcos requerem 5% mais UM do que os tratamentos de arcos individuais
(MOLINEU et al, 2001).

Em resumo, a VMAT ¢ um conjunto de técnicas de otimizagdo de dose por meio de
planejamento inverso e administra¢do de tratamento em um ou mais arcos; cujas caracteristicas
principais sdo:

=  Movimento dindmico do MLC,
= Taxa de dose variavel durante a rotagao do gantry,

* Velocidade de rotacdo variavel do gantry,
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* Mantém o angulo de colimador fixo para cada arco

Do exposto, pode-se deduzir que na IMRT existe um grande niimero de técnicas e
dispositivos para atingir o mesmo objetivo, alcangar distribuigdes de doses em formas
complexas, protegendo os tecidos circundantes. Além de atingir este objetivo, outros fatores
devem ser levados em consideracdo em um tratamento de IMRT, como o nimero total de
Unidades de Monitor ou o nimero de segmentos, eles determinardo o tempo necessario para a
realizagao do tratamento (BOHSUNG et al, 2005).

Como foi visto anteriormente, a IMRT/VMAT possui pequenos campos (beamlets) na
conformacdo de seus campos de tratamento, por isso ¢ muito importante saber como realizar

dosimetria neste tipo de campos, por isso o assunto serd abordado a seguir.

2.3 Campos pequenos: Aspectos gerais

Dada a importancia da dose absorvida nos tratamentos de Radioterapia, a Comisdo
Internacional de Unidades e Medidas da Radiagdo (/CRU, do inglés International Commission
on Radiation Units and Measurements) estabeleceu em seu Relatorio 24 (ICRU, 1987) sobre a
determinagdo da dose absorvida em pacientes irradiados com raios X ou raios gama em
procedimentos de Radioterapia, a necessidade de uma precisdo de = 5% na administracdo da
dose a um volume-alvo. Posteriormente, algumas recomendacdes foram publicadas afirmando
que a incerteza combinada deve ser inferior a 3,5% para um desvio padrdo. Em certas
aplicagdes, intervalos de incerteza mais amplos eram aceitaveis e, em alguns casos especiais,
deveria haver uma tendéncia para reduzir o intervalo de incerteza abaixo deste valor
(MIJNHEER et al, 1989).

Atualmente, o requisito de uma precisdo de + 5% ¢ frequentemente interpretado como
o intervalo de tolerancia entre a dose prescrita e a dose administrada em um volume alvo. Para
garantir que a dose esteja dentro do intervalo de tolerancia estabelecido, os centros implantaram
codigos de pratica para a medi¢ao da dose absorvida.

Os cddigos de pratica atualmente adotados para dosimetria para campos externos de
fotons em radioterapia, o0 TRS-398 (ANDREO et al., 2000) ou AAPM TG-51 (AAPM, 1999),
contemplam técnicas de tratamento “convencionais”, com tamanhos de campo variando de 4x4
cm? e 40x40 cm? (DAS et al., 2008). Nessas condigdes, os requisitos fisicos da teoria da
dosimetria para a determinacdo da dose absorvida em agua sdo satisfeitos; fundamentalmente

a condicdo de equilibrio das particulas carregadas ¢ estabelecida, sob a qual uma relagdo pode
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ser estabelecida entre a ionizacdo gerada pelo feixe em um volume sensivel (normalmente ar)
e o kerma de colisdo. Este serd proporcional a dose, dada a condi¢do mencionado.

Na radioterapia com técnicas especiais, como a IMRT/VMAT, a radiocirurgia
estereotaxica (SRS) e tecnologias associadas, como MLC de alta resolu¢ao (HDMLC), Gamma
Knife®, CyberKnife®, TomoTherapy® etc., utilizam campos de irradiacdo de dimensdes
milimétricas, para administrar a dose precisamente em um pequeno volume, com margens
muito estreitas, ou para constituir um campo composto a partir da soma de varios campos
pequenos. Associado ao uso dessas técnicas e equipamentos, tem aumentado a incerteza na
dosimetria clinica e diminuido a rastreabilidade para uma dosimetria de referéncia, com base
nos Codigos de Pratica existentes como o TRS-398 (ANDREO et al., 2000) e a necessidade de
revisdo dos aspectos dosimétricos envolvidos tem sido destacada, havendo registros de
acidentes e erros relacionados a essas tecnologias (ALFONSO et al., 2008; ANDREO et al.,
2014).

Embora ndo haja uma defini¢cdo consensual unica de um campo pequeno (AIFONSO et
al., 2008) um feixe ¢ geralmente considerado pequeno quando o tamanho do lado do campo ¢
tal que o equilibrio lateral da particula carregada (LCPE) nao ¢ alcangado (ALFONSO et al.,
2008). Nessa situacdo, as consideragdes cldssicas da teoria da cavidade e dos fatores de
perturbagdo, implicitos nos Codigos de Pratica TRS-398 e o TG-51, tendem a perder validade
por ndo serem campos convencionais (ALFONSO et al., 2008; WUERFEL, 2013).

No ano de 2017 foi publicado o protocolo TRS-483 (IAEA, 2017) para a dosimetria de
campos pequenos em feixes de radioterapia, dada a necessidade de padronizagdo na dosimetria
de campos pequenos. No protocolo TRS-483 (IAEA, 2017) definem-se como campos pequenos
aos campos de radiacdo que apresentam pelo menos uma das trés condicdes fisicas a seguir:

1) Perda de equilibrio lateral de particulas carregadas (LCPE) no eixo do feixe;

2) Oclusao parcial da fonte primaria de fotons pelos dispositivos de colimagao no eixo

do feixe;

3) O tamanho do detector ¢ semelhante ou grande em comparagdo com as dimensdes do

feixe de radiagao.

As duas primeiras caracteristicas sdo relacionadas ao feixe, enquanto a terceira ¢
relacionada ao detector para um determinado tamanho de campo. Todas, as trés condi¢des
resultam em sobreposicao entre a penumbra do campo e o volume do detector. Cada uma delas
¢ descrita detalhadamente no APENDICE A, bem como suas consequéncias na medi¢do da

dose absorvida.
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A seguir discutiremos rapidamente os tipos de detectores utilizados para dosimetria de

campos pequenos e serd dada énfase para os dosimetros de BeO porque estes serdo utilizados

no desenvolvimento do sistema apresentado neste trabalho.

2.3.1 Detectores usados na dosimetria de campos pequenos

Os detectores para dosimetria de campos pequenos devem satisfazer as seguintes

condicoes:

1)

2)

3)

4)

5)

6)

O tamanho do detector deve ser suficientemente pequeno para garantir uma
boa resolucdo espacial e ndo contribuir para piorar o desequilibrio eletronico
lateral. A diminuicdo do tamanho do detector deve ser acompanhada por um
aumento na sua sensibilidade, para manter a relacao sinal - ruido em niveis
aceitaveis.

Recomenda-se que o detector possua numero atomico efetivo equivalente ao
tecido humano e sua resposta seja independente da energia, porque os espectros
de energia de fotons e electrons secundarios sao modificados com o tamanho
do campo, com a profundidade e com a distancia ao eixo do campo, devido ao
desequilibrio eletronico laterais e a proje¢do incompleta da fonte no plano do
detector.

E essencial que tenha uma resposta uniforme em todas as direcdes, ja que a
distribuicdo angular de elétrons e também fotons sdo modificadas com a
profundidade e a distancia o eixo do campo.

Para aplicagdes em que a dose ¢ administrada com multiplos feixes ou varios
arcos, o detector deve ser integrador, isto €, o sinal deve ser proporcional a
dose total recebida pelo detector.

Por razdes praticas, ¢ considerado util que o detector tenha uma resposta linear
com a dose no intervalo de medi¢do e ndo pode saturar, para simplificar a
calibragdo do detector.

Na escolha do dosimetro também se tem em conta outros fatores, como o prego
ou a facilidade no manuseio, especialmente se serdo utilizados em centros de

forma rotineira.

Atualmente ndo existe um detector que cumpra todas as condi¢des, de modo que nio

existe nenhum detector que possa ser considerado como padrao para campos pequenos.



42

Quando um detector ¢ escolhido para medir a dose absorvida em tais campos, tendem a
dominar a resolugdo espacial do detector contra as outras condi¢des. Os sinais dos detectores
podem ser corrogidos se dependerem da energia, a taxa de dose ou na dire¢ao de incidéncia.

As clinicas de radioterapia em geral realizam medidas dosimétricas de campos pequenos
utilizando diferentes detectores e, vem seguida, os resultados obtidos sdo comparados ¢ as
diferencas entre eles sdo interpretados a luz das caracteristicas e limitagdes dos varios

detectores. A simulacao com Monte Carlo também ¢ usada como um método adicional.

a. Camaras de ionizacao

Sao detectores de radiagcdo baseados na medi¢do da ionizacao produzida pelo campo de
radiacdo numa cavidade preenchida de ar. Tais detectores apresentam uma boa estabilidade,
resposta linear e independente da qualidade do feixe e sdo padrdes de calibragdo rastreaveis.
Tais detectores tém algumas desvantagens para medir a dose em pequenos campos.

Em primeiro lugar, o fato da introdu¢do de um detector gasoso num objeto simulador
equivalente a tecido aumenta o desequilibrio eletronico lateral. Este efeito ¢ independente do
volume de deteccdo, uma vez que o volume total da caAmara de ionizagdo ¢ grande em relagao
ao tamanho do campo.

Além disso, o fluxo de elétrons no eixo do campo diminui através da introdugdo de uma
camara de ionizag¢ao no objeto simulador. Isto provoca uma diminui¢ao da ionizagdo no volume
ativo, assim, a dose no volume de detecc¢do ¢ inferior a que seria depositada no mesmo volume
de agua pelo campo de radiagao (LAUB and WONG., 2003; MCLIVEN et al., 2006).

Este efeito, combinado com o desequilibrio eletronico lateral, resulta na ndo
uniformidade das particulas carregadas que passam pelo detector. Este fato ndo invalida o uso
dos poderes de freamento massico para relacionar a dose no meio e na cavidade, mas exige a
introducao de fatores de corre¢do (CROP et al., 2009).

Por outro lado, deve ser considerado se esses detectores oferecem uma resolugdo
espacial suficiente para tais campos, considerando que as cdmaras de ioniza¢do gasosas podem
ser fabricadas com diferentes volumes de detec¢ao. As camaras de ionizagao calibradas, usadas
para medir a dose em condi¢des de referéncia, tem um volume de deteccdo entre 0,1 e 1 cm?®.
Tais instrumentos ndo fornecem a resolugdo espacial exigida pelos campos de tamanho pequeno
(LAUB and WONG., 2003; GUZMAN et al., 2007; CHENG et al., 2007).

Para melhorar a resolucao espacial de tais detectores sao fabricadas microcamaras de

ionizagdo com um volume sensivel abaixo de 0,1 cm®. Ao diminuir o volume de detec¢io seu
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sinal ¢ mais fraco hd uma significativa reducdo na coleta de carga, entdo deve ser verificada a
reprodutibilidade e que a relagdo sinal-ruido seja aceitavel.

Para aumentar a sinal de tais instrumentos, o eletrodo central é fabricado com materiais
de elevado nimero atdomico, o que provoca uma sobreresposta para fotons de baixa energia.
Como consequéncia, se produzem variagdes na sensibilidade com o tamanho do campo e a
profundidade, que devem ser consideradas quando as medi¢des de dose sdo levadas a cabo em
campos pequenos (LOW et al., 2011).

Apesar da diminui¢do do volume de detec¢do, comparando as medigdes efetuadas com
microcamaras de ionizagdo com outros detectores sdo observadas diferengas que precisam ser
corrigidas, usando medidas de outros detectores ou simulagdo de Monte Carlo (ZEVERINO et
al., 2011; DE OST., 2011). Estes fatores de corre¢do sdo altamente dependentes do modelo de
microcamara que foi usado (FRANCESCON et al., 2008; MCLIVEN et al., 2006; LEE et al.,
2002).

As microcamaras ndo podem ser usadas para medir a dose em campos abaixo de 1 cm
de lado ou de radio, com a excepg¢ao de alguns modelos com um volume de deteccao da ordem
de 0,007 cm® (STASI et al., 2004; BHATNAGAR et al., 2009). Nem sdo uteis para obter fatores
de campo dos campos de menor tamanho do GamaKnife (MACK et al., 2002). Porém, tem sido
utilizado uma microcAmara de 0,016 cm® para calibragio de Gama Knife® Perfexion™,
mostrando uma boa concordanciacom outros detectores, como dosimetros termoluminescentes
ou filmes radiocromico (McDONALD et al., 2011).

Os perfis dos feixes obtidos com microcamaras de ionizagdo estdo mais préximos do
verdadeiro valor do que os obtidos com camaras de ionizacdo (LAUB and WONG., 2003),
porém, os estudos realizados por (DING et al., 2006; PAPPAS et al., 2008; SCOTT et al., 2008;
MANOLOPOULOS et al., 2009), mostram que ha uma sobreestimativa da largura da

penumbra.

b. Detectores semicondutores - Diodos

Os diodos sdao detectores fabricados de materiais semicondutores, principalmente
silicio. Quando o campo de radiacdo incide em um material semicondutor, ¢ gerado pares
elétron - lacuna, que podem ser separados por um campo eléctrico, produzindo um sinal que
pode ser quantificado.

O silicio tem uma alta densidade, de modo que os diodos sdo detectores com elevada
sensibilidade, da ordem de 20 a 100 vezes maior do que a de uma camara de ionizacdo. Esta

propriedade permite a fabricagdo com volumes de detecgdo da ordem de 0,002 cm®, de modo
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que oferecem uma boa resolucgdo espacial. Também apresentam excelente reprodutibilidade da
ordem de 0,1% e uma resposta muito rapida, que permite medi¢gdes em tempo real. Como sdo
feitos de silicio ndo sdo equivalentes ao tecido. Sua resposta depende da temperatura, taxa de
dose e energia.

Seu alto nimero atdmico provoca um aumento na sec¢ao eficaz do efeito fotoelétrico,
assim que estes dispositivos tém um sobreresposta a fétons de baixa energia. Foram obtidos por
simula¢dao de Monte Carlo fatores de campo (Scp) e fatores de corre¢ao (Fcorr) para uma unidade
Cyberknife com feixe de elétrons de energia 7 MeV, onde os Fcor estimados sdo maiores que 1
para as microcamaras e o detector de diamante, enquanto Fcorr para o detector de diodo ¢ menor
que 1. Isso ¢ interpretado como uma prevaléncia de efeitos de volume para as microcdmaras e
o diamante e como um efeito devido a alta nimero atdmico da camada ativa e do substrato de
silicio circundante para o diodo. (FRANCESCON et al., 2008).

Sua resposta depende da direcao de incidéncia, é mais elevada na dire¢do paralela ao
eixo do diodo que na direcdo perpendicular ao mesmo (ARAKI et al., 2003; LOW et al., 2011;
PETASECCA et al., 2015). A longo prazo estdao sujeitos a alteracdes de sensibilidade devido
aos danos da radiacao. Quando o tamanho do campo ¢ reduzido, observou-se que tais detectores
tém uma certa sobreresposta para campos abaixo de 1 cm (FRANCESCON et al., 2011).

Devido a sua excelente resolucdo espacial, tém sido usados com sucesso para medir os
fatores de campo em equipamento como GamaKnife, CyberKnife e aceleradores lineares
utilizados em Radicirurgia (GALAL et al., 2011; MACK et al., 2002; TSAI et al., 2003;
FRANCESCON et al, 2008; ARAKI et al., 2003; DIETRICH and SHEROUSE., 2011;
CRANMER etal., 2011a). Também tém sido usados para obter os perfis dos feixes gerados nos
aceleradores lineares utilizados em IMRT (LAUB and WONG., 2003; SCOTT et al., 2008).

Como sua resposta ¢ dependente da energia, nao ¢ recomendado sue uso na obtencgdo de
PDD, uma vez que o espectro de energia em pequenos campos varia significativamente com a
profundidade (SCOTT et al., 2008). Este tipo de detectores também ¢ utilizado para dosimetria
in vivo (MARZUKI et al., 2018).

Até agora tem sido abordado a aplicagao de diodos para medir a dose em um ponto, mas
os diodos também podem ser usados para obter as distribuigdes de dose em duas dimensdes.
As matrizes de diodos sdo fabricadas sobre uma peca de silicio, usando a mesma técnica de
circuitos integrados, de modo quendo hd zonas mortas entre detectores. Com este tipo de
instrumento pode ser obtida a dose em um grande nimero de pontos instantaneamente, com
resolucdo espacial submilimétrica. O desenho e disposicao dos detectores na superficie variam

de modelos comerciais para outros dois quais alguns sdo descritos a seguir.
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O Sistema Eletronico de Imagem Portal (EPID, do inglés Electronic Portal Imaging
Device) ¢ composto por um painel plano de detectores de silicio que pode vir montado sobre
um brago robotico para ser despregado debaixo do feixe no momento em que precisa de ser
utilizado. Inicialmente foi concebido como um sistema de verificagdo da posicao dos pacientes
e foi incorporado em alguns aceleradores lineares que foram utilizados em IMRT. No momento,
existem diferentes modelos deste instrumento. Tem sido desenvolvido um software especifico
para realizar testes de dosimetria em IMRT (LOW et al., 2011; VIAL et al., 2009; McCURDY
and GREER., 2009; IORI at al., 2010; GUSTAFSSON et al.,, 2011) e em Radioterapia
estereotaxica (ARISTOPHANOUS et al., 2011), atingindo uma resolugdo espacial de 5 a 10
mm.

O DOSI ¢ uma matriz de 128 diodos dispostos de forma linear, com uma superficie total
de 0,25 x 32 mm?. Tem sido usada para obter a largura da penumbra nos perfis dos feixes
observando-se boa concordancia com outros detectores como o diamante (PAPPAS et al., 2008;
MANOLOPOULOS et al., 2009).

DMG (Dose Magnifying Glass) ¢ um detector de silicio composto de 128 detectores
com uma area sensivel de 20 x 2000 umm?. Alcanga uma resolugdo espacial de 0,2 mm. Tem
sido utilizado para efetuar controles de qualidade em radiocirurgia e IMRT (WONG et al.,
2011; WONG et al., 2011) e verificagdes dosimétricas de tratamentos de IMRT (WONG et al.,
2010).

SRS MapCHECK ¢ uma matriz de 1013 diodos, com um espagamento entre detectores
de 2,47 mm, com uma area activa de detectores de 77 x 77 mm e uma sensibilidade dos diodos
de 15 nC/Gy. Este arranjo de detectores tem sido usado para garantia de qualidade de pré-
tratamento do plano SRS e SBRT (ROSE et al., 2020), controle de qualidade paciente
escpecifico em Cyberknife M6 (PARSONS D et al., 2019).

myQA SRS ¢ uma matriz de detectores de clase de pelicula 6ptima para SRS / SBRT, ¢
uma matriz Unica de sensores de estado s6lido CMOS, com uma resolucién de 0,4 mm con
105.000 pixeles, uma area activa do detector de 12 x 14 cm? Tem sido utilizado para a
realizag¢ao de controle de qualidade do paciente em tratamentos de SRS/SBRT, verificando os
planos de tratamento estereotaxico com resolugdo de classe de filme e a eficiéncia comprovada

do fluxo de trabalho de um detector digital (YANG, 2021)

C. Detectores MOSFET

Os transistores de efeito de campo (MOSFETs do inglés, Metal Oxide Semiconductor

Field Effect Transistor) sdo formados por um substrato de silicio, onde héa duas regides tipo p,
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chamados de fonte e dreno, separadas por uma regido de tipo n, chamada canal. O fluxo de
corrente através do canal ¢ controlado por um terminal de metal chamado porta (gate), separado
do substrato de silicio por uma camada isolante de 6xido de silicio.

Quando estes detectores sao expostos a um campo de radiagdo, se produz uma alteragao
na tensdo limiar da porta, devido as cargas ai aprisionadas. Esta mudanga de tensdo limiar ¢
proporcional a dose absorvida.

A superficie sensivel do detector est4 localizada na parte superior e ¢ menor de 1 mm?,
por isso tem uma excelente resolugdo espacial. Sua resposta ¢ independente da energia, depende
muito pouco da taxa de dose e a temperatura. Sua reprodutibilidade e linearidade ¢ semelhante
ao de outros dosimetros como camaras de ionizagao convencionais ¢ diodos (FRANCESCON
et al., 1998; KURJEWICZ and BERNDT., 2007).

Sua sensibilidade depende da direcdo de incidéncia, porque a superficie sensivel esta
localizada na parte superior do detector. Devido ao alto nimero atdmico do substrato de silicio
localizado abaixo da superficie sensivel, se produz um retroespalhamento, resultando numa
sobrestimativa da medida da dose absorvida (FRANCESCON et al., 1998). Este efeito aumenta
ao diminuir o tamanho de campo. Pode ser corrigido através da comparacao de suas medidas
com as de outros detectores ou por meio de simulacdo de Monte Carlo.

Além de uma excelente resolucdo espacial, sdo de leitura imediata, o que os torna uteis
em aplica¢des de controle de qualidade (ARISTOPHANOUS et al., 2011; WANG and XU.,
2008; SNIR et al., 2011) ou em dosimetria in vivo (QI et al., 2009; SCALCHI et al., 2010).
Embora tém sido utilizados para obter distribuicio de doses em pequenos campos
(FRANCESCON et al., 1998; KURJEWICZ and BERNDT., 2007), seu uso ndo se generalizou

como aconteceu com outros dosimetros soélidos como o diodo.

d. Detectores de diamante

A medida da dose com detectores de diamante estd baseada em alteracdes temporais na
condutividade eléctrica, como resultado de um campo de radiacdo. Este tipo de detectores
produz sinais relativamente grandes, de modo que sdo muito sensiveis. Isto permite que sejam
fabricados com um volume de detec¢io de uns poucos mm?’, muito menor do que as
microcamaras, porém maior do que os diodos.

Os detectores de diamante sdo equivalentes ao tecido e tem uma pequena dependéncia
energética. Fornecem uma leitura quase instantdnea, permitindo assim a realizagdo de

verificacdes em tempo real. Sua resposta varia com a taxa de dose (HOBAN et al., 1994).
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A principal desvantagem deste tipo de detectores ¢ que sdo caros e dificeis de fabricar.
A resposta de diamante natural varia em fun¢do do seu tamanho, forma e pureza. Também deve-
se prestar especial atengdo ao seu posicionamento, porque qualquer pequeno desvio pode
resultar em que o ponto efetivo de medigao fique deslocado (PAPPAS et al., 2008).

Os detectores de diamante foram usados para obter fatores de campo do equipamento
GamaKnife (MACK et al.,, 2002). Da comparagdo com outros detectores, resulta que
apresentam boa resolucdo espacial, embora um pouco abaixo dos diodos (TSAI et al., 2003;
ARAKI et al., 2005; FRANCESCON et al., 2008;). Sua dependéncia da taxa de dose limita o
seu uso em IMRT (LOW et al., 2011).

O microDiamond 60019 PTW tem um volume activo de 0,004 mm?

, ¢ 0 primeiro
detector de diamante de cristal tnico (SCDD) disponivel comercialmente em todo o mundo
adequado para dosimetria clinica. Como um detector de diamante sintético, que ¢
reproduzivelmente fabricado em um novo e inovador processo de producado, ele combina as
vantagens dos detectores de diamante natural e dos detectores de diodo de silicio quase
perfeitamente. Devido ao seu design especial e propriedades do material, o microDiamond
quase nao apresenta desvios na dose absorvida na dgua, mesmo nos menores tamanhos de

campo, tornando-o uma escolha perfeita para dosimetria precisa de campo pequeno (PTW,

2021).

e. Dosimetros termoluminescentes

Os dosimetros termoluminescentes emitem energia na forma de luz visivel quando sao
aquecidos, depois de ter sido exposto um campo de radiagdo ionizante. Este sinal luminoso ¢
uma fun¢do da dose absorvida. Como o sinal ¢ obtida com um processo de aquecimento pds-
irradiagdo, nao podem ser usados para medigoes de dose em tempo real.

Estes tipos de dosimetros sdo reutilizaveis, apos o tratamento térmico adequado para
restaurar a sua sensibilidade apds a irradiagdo. S3o sensiveis a fatores externos tais como a
humidade ou temperatura principalmente em forma de pé e dosimetros so6lidos. Para realizar
medidas em pequenos campos tém sido usados dosimetros sélidos de 1 mm?® de volume,
oferecendo excelente resolugdo espacial por causa de seu pequeno tamanho. Tem sido
observada uma boa concordancia com as medi¢des realizadas com outros detectores como
filmes, diodos, detectores de diamante ou MOSFET (TSAI et al., 2003; GUZMAN et al., 2007;
FRANCESCON et al., 1998; KURJEWICZ and BERNDT., 2007; CHENG et al.,2007).

O trabalho realizado pelo Calcina Guzman et al., (2007) mostra que os dosimetros

termoluminescentes de 1 mm?® podem ser utilizados para a obten¢do de PDD, os perfis dos
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feixes vigas e fatores de dispersdo total para pequenos campos. Também tém sido utilizados

com sucesso na dosimetria vivo (GAGLIARDI et al., 2009).

f Dosimetros luminescentes opticamente estimulados

Os dosimetros luminescentes opticamente estimulados ou OSL (Optically Stimulated
Luminiscent Dosimeters) sao semelhantes aos termoluminescentes, porém a desexcitacdo do
material apés a irradiacdo ¢ efetuada pela incidéncia de luz no dosimetro em lugar do
aquecimento, como € no processo de termoluminescéncia. A intensidade da luz emitida pelo
cristal é proporcional & dose absorvida. No APENDICE A, sdo apresentados os detalhamentos
para a técnica OSL.

Apresentam boa reprodutibilidade, tém uma pequena dependéncia energética e, em
alguns formatos tem sido observado alguma dependéncia em relacdo ao angulo de incidéncia
(MIZUNO et al., 2008; ARAKI et al., 2003; ARAKI et al., 2004; KERNS et al., 2011). Os
dosimetros OSL tém sido usados para a realizacdo de auditorias postais de verificagdo
dosimétrica em radioterapia, entre eles se encontram os dosimetros NanoDot (PUJADES,
2019).

Para obter uma boa resolucdo espacial em pequenos campos se utiliza uma variedade
comercial conhecida como GRD (Glass Rod Dosimeter) que tem a forma de cilindro com um
diametro de 1,5 mm e 8,5 mm de altura, embora o seu volume sensivel ¢ de diametro de 1,0
mm e 0,6 mm de altura.

Este formato tem sido usado para levar a cabo medidas de fatores de output em
equipamentos como GamaKnife e Cyberknife (ARAKI et al., 2003, 2004), mostrando boa
concordancia com outros detectores como diodos e detectores de diamante para campos cujas
dimensodes laterais sao maiores do que 0,5 cm. Para campos abaixo deste valor ndo sao
suficientemente precisos para estimar a largura da penumbra nos perfis dos feixes (ARAKI et
al., 2005).

O BeO ¢ um dos dosimetros que tem sido amplamente explorado com a técnica OSL
devido suas propriedades dosimétricas intrinsecas como a alta sensibilidade a radiacao
ionizante, dose resposta linear em cima de seis ordens de grandeza (5uGy até 5Gy), e nimero
atomico efetivo (Zeff = 7,2) semelhante ao tecido mole humano (Zeff = 7,6) (YUKIHARA.,
2011), atendendo muitos requisitos de dosimetria pessoal, ambiental e médica (SOMMER.,

2007).
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g Dosimetros de Alanina

A L-alanina ¢ um material ¢ utilizado para a dosimetria em radioterapia uma vez que
seu numero atomico ¢ quase equivalente ao tecido humano, a sua resposta por ressonancia
paramagnética electronica (EPR) ¢ independente da taxa de dose e energia da radiagdo até 10
MeV (CHEN et al., 2007) e apresenta uma relagdo linear com a dose at¢ 60 Gy (CHEN et al.,
2005).

Para campos pequenos tém sido usados dosimetros cilindricos de 1mm de didmetro e 3-
4 mm? de volume. Posicionado com seu eixo paralelo ao eixo do campo para obter uma melhor
resolugdo espacial. Com eles foram obtidos fatores de saida de campo e os perfis dos feixes,
observado uma boa coincidéncia com outros detectores (MACK et al., 2002; CHEN et al., 2007;
CHEN et al., 2005). Por sua boa resolugao espacial, também tém sido empregados para executar
verificagdes de dosimetria no equipamento Gama Knife® PerfexionTM (McDONALD et al.,
2011) e em dispositivos de irradiacdo em Tomoterapia (DE OST et al., 2011; PERICHON et
al., 2011). Seu uso nao se tornou generalizado, devido ao alto custo do espectrometro utilizado

para a leitura.

h. Filmes

Os filmes sao detectores que permitem obter a dose absorvida numa grande quantidade
de pontos de uma superficie em um tnico disparo, ou seja, fornecem distribuicdes de doses em
duas dimensdes. S3o uma boa alternativa para conseguir a resolugcdo espacial necessaria para
campos pequenos.

Sdo dosimetros relativos, cuja sinal deve ser comparada com a de um dosimetro
absoluto. Sao integradores e a informagdo ¢ registrada de forma permanente, o que permite
proceder a verificagdes posteriores.

Este tipo de detector tem sido utilizado em Radiocirurgia e IMRT para o
comissionamento de dispositivos de irradiag¢do, a obtencao de parametros que sao introduzidos
nos sistemas de planejamento e realizar controle de qualidade. Existem diferentes tipos de
filmes baseados no fendmeno fisico ou quimico que ¢ utilizado para obter a dose absorvida.

Filme radiografico contém uma emulsdo sensivel de halogeneto de prata, portanto, ndo
sdo equivalentes ao tecido. Ao colocar os filmes em um campo de radia¢do ionizante, se
produzem reagdes quimicas na emulsdo sensivel, que conduzem a formagdo de uma imagem
latente, que € necessario fixar por meio de processamento.

O resultado ¢ um escurecimento do filme, que ¢ fung¢do da dose absorvida. O

escurecimento também depende de outros fatores, tais como a energia, o tamanho do campo,
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profundidade e condi¢des de processamento. Também sdo observadas diferencas entre os
filmes de diferentes lotes. A dose absorvida ¢ obtida a partir da densidade optica do filme.

Os filmes radiograficos t€ém sido amplamente utilizados devido ao seu baixo custo e que
podem ser colocados em objeto simuladores de diferentes materiais, sem perturbar o equilibrio
eletronico. Sua resposta depende da taxa de dose. Sao sensiveis a luz, de modo que tem que ser
manipulado no escuro.

Devido a sua boa resolugdo espacial, tém sido usados para medir a dose em campos
pequenos, mostrando uma boa concordancia com outros detectores (MACK et al., 2002; TSAI
et al., 2003; BANCI et al., 2007; FRANCESCON et al., 1998). Também tém sido utilizados
para efetuar controles de qualidade em IMRT (GILLIS et al., 2005). A AAPM recomendou
usar expressamente em radiocirurgia e IMRT no seu relatério TG-69 (AAPM., 2007) sobre a
dosimetria de filme radiografico.

Os filmes radiocromicos tem as mesmas vantagens que os radiograficos, superando
alguns dos seus inconvenientes. Contém uma emulsdo sensivelformada por mondmeros, que
quando sdo expostos a um campo de radiagcdo, se juntam para formar polimeros a o filme se
torna colorido. A coloracdo pode aumentar apds a irradiacdo, que deve ser considerado na
determinagdo da dose.

Sao praticamente equivalentes ao tecido, a sua resposta ¢ quase independente da energia
e ndo necessitam de processamento posterior. Podem ser manipulados na luz, porém
apresentam uma certa sensibilidade a radiagao ultravioleta.

Em campos pequenos, as doses obtidas com peliculas radiocromicas mostram boa
concordancia com os resultados obtidos com outros detectores (MACK et al., 2002; TSAI et
al., 2003; GUZMAN et al., 2007; FRANCESCON et al, 1998) e podem ser usadas como uma
referéncia para os detectores bidimensionais (BANCI et al, 2007).

Dentro dos filmes radiocrémicos, os modelos e EBT e EBT2 de Gafchromic™ tém sido
amplamente utilizados, porque tem boas caracteristicas dosimétricas, uma vez que sdo
equivalentes ao tecido, tém alta sensibilidade, pouca dependéncia energética, sdo independentes
da taxa de dose e o angulo de incidéncia, e sdo altamente uniforme de lote para lote. Também,
eles sao muito finos (<280 um) e podem ser facilmente colocados entre 2 placas de um objeto
simulador de material equivalente a 4gua. Essas vantagens os tornam especiais para a medi¢ao
de planos de dose, seja em testes de referéncia de IMRT (como os propostos pelo documento
TG-119 sobre o comissionamento desta técnica) ou na realizacdo de testes de controle de

qualidade especificos para cada paciente.
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Tém sido utilizados em controle de qualidade em IMRT (ZEIDAN et al., 2006;
GARCIA et al., 2010; STIELER et al., 2011; ZEVERINO et al., 2011; SNIR et al., 2011) e
radiocirurgia (COSCIA et al., 2009; GALAL et al., 2011; HARDCASTLE et al., 2011), na
obtengdo de parametros de dosimetria para introduzi-los em sistemas de planeamento
(WILCOX etal., 2007; DEVIC et al., 2009; NOVOTNY et al., 2009; BOUCHARD et al., 2009;
JU et al., 2010; McDONALD et al., 2011;), em medidas de dose absorvida em areas com
grandes gradientes (CHIU and CHAN., 2009) ou na presenca de nao homogeneidades
(WILCOX and DASKALOV., 2008).

2.3.2 Determinacio de Fator Output

Nas técnicas de IMRT e VMAT, a intensidade da radiagdo pode ser controlada através
do movimento continuo do MLC, e aradiagao ¢ realizada dinamicamente para cobrir totalmente
a tumor de acordo com sua forma, para esto “beamlets” sao produzidos, onde seus tamanhos
dependem do tamanho da folha do MLC e de seu movimento (WEBB, 2003; ARNO J. and
JOHN C, 2005). Portanto, observa-se que IMRT ¢ VMAT possuem campos menores em
relagdo a radioterapia tradicional. Portanto se faz necessario verificar se existe alguma mudanca
na resposta do detector em fun¢do do tamanho do campo selecionado.

Um fator de campo ¢ definido como a razdo entre a dose absorvida pela d4gua em
qualquer campo e um campo de referéncia a uma determinada profundidade. Em feixes largos
convencionais, ¢ derivado de uma proporcao de leituras do detector devido a independéncia
pratica das grandezas dosimétricas no tamanho do campo. Em dosimetria de campo pequeno,
no entanto, tal independéncia ndo existe, entdo o fator de campo ira, na maioria dos casos, exigir
que um fator de correcdo output seja aplicado a razdo de leitura medida do detector. Assim, na
maioria dos casos, sera incorreto relatar uma propor¢ao de leituras como um fator output, um
erro que, infelizmente, ¢ freqiientemente encontrado na pratica clinica, bem como na literatura
cientifica (PALMANS, 2011). A pratica comum de relatar taxas de leituras do detector como
fatores de campo ¢ um erro que gerou muita confusdo, potencialmente em erros graves e, em
alguns dos piores casos, em acidentes reais. Por exemplo, o uso de detectores inadequados para
a medi¢do dos fatores de campo sem outras correcoes foi relatado como a principal causa de
uma sobredosagem acidental de pacientes para feixes definidos pelo M3 micro-MLC de
Brainlab (DERREUMAUX et al., 2011). Muitos exemplos foram publicados mostrando
grandes discrepancias entre a propor¢ao de leituras medidas com diferentes tipos de detectores

para um feixe particular em comparagao com a proporcao real de dose absorvida para valores
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de agua (SANCHEZ-DOBLADO, 2007; SAUER et al., 2007; DAS et al., 2008). Essas
discrepancias sdo principalmente do tamanho do campo e dependentes do detector, as que
podem ser inaceitavelmente altas quando as medidas se realizam com detectores que tém um
grande volume em comparacao com o tamanho do campo pequeno.

Alfonso et al., (2008) enfatizaram a distingao entre propor¢des de leituras do detector e
proporc¢des de dose absorvida para valores de dgua, incluindo explicitamente um fator de
corre¢do output na expressao para o fator de campo (ALFONSO et al., 2008).

Em campos de referéncia grandes, os fatores de corre¢do output sao necessarios para
detectores que exibem uma resposta dependente de energia devido aos fotons dispersos de baixa
energia originados no cabecote do equipamento e no objeto simulador, combinados com os
diferentes coeficientes massico de absorcao de energia para esses fotons de baixa energia.
Entdo, a abordagem empregada para obter fatores de campo € usar uma camara de ionizagao
para tamanhos de campo até aquele onde a média de volume se estabelece, e usar um detector
pequeno (por exemplo, um diodo, diamante, cdmara de ionizacdo liquida ou cintilador
organico) para campos menores. Os fatores de campo derivados das medi¢cdes com os
detectores pequenos sdao renormalizados no menor tamanho de campo onde a camara de
ionizagdo ¢ usada; isso ¢ referido como o método de campo intermediario no protocolo TRS-
483 (IAEA, 2017). Esse método as vezes ¢ chamado de “daysi chaining” (DIETRICH and
SHEROUSE., 2011).

Para a dosimetria de campos clinicos, em relacdo a dosimetria de referéncia de um

B’ fetinfi ; ~ .
campo msr, € usado o fator de campo QQ”;”' Qmsr definido como a razao de dose absorvida em
clin,Xmsr

agua no campo clinico f;;;,, com qualidade de feixe Q.;;;, € dose absorvida em dgua no campo

de referéncia especifico de maquina f,,,s,- com qualidade de feixe Q¢ :

chlin
fetin fmsr _ _wWQ¢lin (1)
Qcti ,Qmsr — pfmsr
can DW,Qmsr

Esses fatores de campo sdo usados para converter a dose absorvida em agua do campo
de referéncia especifico da maquina f,,5, na dose absorvida em agua do campo clinico f ;.
Para maquinas que podem estabelecer o campo de referéncia f.r convencional de
10 cm x 10 cm, 'ms#' na Equacao (1) e o texto que o acompanha ¢ substituido por "ref". Isso se

aplica ao restante deste texto, ja que o linac onde foi desarrolado este trabalho pode estabelecer
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o campo de referéncia de 10 cm x 10 cm. Fatores de campo sao derivados de uma proporg¢do de

leituras do detector de acordo com:

felin

fetinfmsr _ Mchin fetin,fmsr (2)

chin,Qmsr - Mfmsr Qclin.Qmsr
Qmsr

E claro a partir desta equagdo que uma propor¢io de leituras ndo ¢ igual a um fator de
output; em vez disso, essas relagdes precisarao ser multiplicadas por um fator de corre¢ao para
obter o fator de output do campo. Somente se a leitura do detector for diretamente proporcional
a dose absorvida na d4gua em um ponto e o fator de proporcionalidade permanecer constante, o
fator de correcdo output se tornard unitario. Mesmo os calorimetros ou instrumentos de
transferéncia requerem fatores de correcao output para campos menores. Para alguns detectores
que sdo muito pequenos e t€m uma resposta independente da energia, como filme radiocrémico,
uma camara de ionizagdo liquida ou um cintilador organico, os fatores de correcdo output

podem ser proximos da unidade. O detector de campo pequeno perfeito, entretanto, ndo existe.
24 Dosimetria com detectores de 6xido de berilio (BeO)

O ¢6xido de berilio (BeO) foi estudado como um dosimetro termoluminescente, mas o
sinal TL mostrou-se sensivel a luz (McKeever et al., 1996). O material era conhecido por ter
alta sensibilidade TL comparavel ao LiF: Mg, Ti (TLD 100) e considerado como um material
dosimétrico alternativo devido a sua equivaléncia quase tecidual (SCARPA., 1970; SCARPA
etal., 1971). Além disso, a pronta disponibilidade em forma de discos ceramicos robustos e de
facil manuseio, boa condutividade térmica e baixo custo o tornaram muito atraente para muitos
grupos de pesquisa.

Na técnica OSL, o comprimento de onda Otimo de estimulacdo do BeO ¢,
aproximadamente, 435 nm, sendo este 0 maximo dentro de um pico largo que varia de 420 a
550 nm no espectro de estimulagdo do sinal OSL obtido no estudo realizado por BULUR and
GOKSU (1998), como pode ser visto na Figura 14.
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Figura 14 - Espectros de estimulagido do BeO obtidos para diferentes temperaturas de leitura
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Fonte: Adaptado de BULUR and GOKSU., (1998).

Quando ¢ utilizada a técnica OSL, a dose absorvida pode ser associada a intensidade
OSL total (area abaixo da curva) ou inicial (tempos curtos de estimulo), dependendo da duragao
e intensidade do estimulo éptico (MALTHEZ, 2015). O APENCICE B apresenta uma discussao
sobre as caracteristicas da técnica OSL.

Na forma ceramica, o BeO apresenta grande robustez, facil manuseio e boa
condutividade térmica (McKEEVER et al., 1996), ¢ insensivel a umidade quando se encontra
em formato de pastilhas, e t€m baixo custo de produ¢do devido a ampla utilizagdo na industria
eletronica e aeroespacial. No entanto, o BeO tem um alto desvanecimento ao ser estimulado
com luz branca e deve, de preferencia, ser manuseado sob luz vermelha ou amarela (SOMMER
et al., 2008).

O BeO ¢ um elemento extremamente toxico quando em se encontra em forma de pd, sua
producdo exige uma técnica extremamente rigorosa, portanto ele ¢ produzido normalmente em
laboratorios comerciais. O dosimetro de BeO em formato de pastilha mais vendido
comercialmente é o Thermalox™, que existe em quatro op¢des: 995, CR, BW3250 e BW1000,
da empresa norte americana Materion (MATERION, 2017).

CRASE ¢ GAMAGE em 1975, identificaram o Thermalox™ 995 como o de melhor
aplicacdo para dosimetria TL (CRASE and GAMAGE., 1975). Algumas outras formas do
material também foram produzidas e comercializadas (YAMASHITA et al., 1974; KORTOV
et al,, 1993). Algumas impurezas como Mg, Si, Ca, B e Al foram adicionadas ao BeO
(BOTTER-JENSEN et al., 2003).

O BeO ¢ equivalente ou tecido, independente da taxa de dose e da energia, tém uma alta

estabilidade da resposta, se pode producir em pequenas dimensdes e presenta grande robustez,
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entre outras caracteristicas, o que fazen do BeO um dosimetro atraente para utiliza-lo em

controles de qualidade em radioterapia, assim como auditorias postais/intercomparagdes.
2.5 Objeto simulador

Quando a dose absorvida deve ser medida em configuragdes geométricas simples, como
nos controles de qualidade de rotina, sdo usados objeto simuladores homogéneos. Alguns
desses objeto simuladores foram projetados para poder realizar medicdes de diferentes
parametros simultaneamente ou sucessivamente, por isso sdo conhecidos como objeto
simuladores multifuncionais (MPP, do inglés Multi Purpose Phantom) (BRIDIER et al., 2000).
Estes objetos simuladores multifuncionais costumam ser feitos de um tinico material como adgua
ou plastico equivalente a agua. Os objetos simuladores s6lidos de PMMA sdo mais leves e mais
baratos de fabricar do que os objeto simuladores de dgua solida. Eles geralmente t€ém formas
geométricas simples, como cubos, esferas ou cilindros (LOW et al., 1998a; XING et al, 1999;
PALIWAL et al., 2000; BALOG et al., 2006; PALLOTTA et al., 2007, McDONALD et al.,
2011).

Nesta linha de trabalho, também se encontra o objeto simulador mais versatil da
radioterapia que ¢ o tanque de agua. O mais comum ¢ um tanque de acrilico com 50 x 50 x 50
cm’, com um dispositivo electromecanico montado no tanque que permite 0 movimento do
dosimetro (camara de ionizagdo, diodo, etc.) em 3 dimensdes. Este arranjo permite a obtengao
de dose absoluta, de dose relativa em pontos no eixo central do feixe com a obtencdo de curvas
de porcentagem de dose profunda (PDD, do inglés Percentage Depth Dose) e de dose relativa
em pontos fora do eixo central do feixe com a obtencao do perfil do feixe na pronfundidade
desejada. Também exitem tanques de dimensdes menores, utilizados na dosimetria absoluta,
suas dimensdes minimas devem ser 20 x 20 x 10 cm’ para uma energia de até 6 MV e
20 x 20 x 15 cm? para energias maiores.

Por outro lado, quando se pretende medir a dose absorvida em condi¢des proximas as
de um tratamento real, sdo utilizados objeto simuladores antropomorficos que simulam o corpo
humano ou algumas de suas partes. Eles incluem materiais de composi¢ao diferente que
representam os diferentes tecidos, como musculo, osso ou pulmdo ao incluir diferentes
materiais para simular as densidades dos diferentes tecidos (HARRISON et al., 2011;
MOLINEU et al., 2005; GILLIS et al., 2005; DUGGAN et al., 1999; CADMAN et al., 2002;
FOLLOWILL et al., 2007). Com esse tipo de objeto simulador, a dose absorvida costuma ser

obtida em um grande nimero de pontos ou distribui¢cdes de dose mais complexas em duas ou
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trés dimensodes, proximas as de um tratamento real. Esses sistemas fornecem uma grande
quantidade de informagdes, que as vezes podem ser dificeis de interpretar, dificultando a
deteccao de possiveis desvios, porém ao mesmo tempo essas medigoes sao usadas para detectar
erros que nao sao evidentes em medicdes com objetos simuladores homogéneos. O
posicionamento deste tipo de objeto simulador é mais complicado e demorado do que um objeto

simulador de forma geométrica simples.

2.6 Garantia e Controle de Qualidade em Radioterapia

O tratamento utilizando radioterapia ¢ um processo complexo que envolve a
comprensdo dos principios da fisica médica, radiobiologia, protecdo e seguranca contra
radiacdes ionizantes, dosimetria, planejamento do tratamento, simulagdo e interacdo da
radioterapia com outras modalidades de tratamento. Cada etapa do processo integrado de
radioterapia precisa de controle da qualidade (QC, do inglés Quality Control) e garantia da
qualidade (QA, do inglés Quality Assurance) a fim de evitar erros e aumentar a confianca que
os pacientes receberdo o tratamento prescrito corretamente (ISHIKURA, 2008).

A qualidade da radioterapia tem sido definida como a totalidade de recursos ou
caracteristicas de um servigo de radioterapia que afetam a sua capacidade de satisfazer a meta
explicita ou implicita de efetiva aten¢do ao paciente. O paradigma de controle de qualidade em
radioterapia define trés areas que constituem o processo global de controle da qualidade:
controle da qualidade, auditoria do controle da qualidade, e melhoria continua da qualidade
(PALTA, 2008).

O objetivo principal do controle da qualidade ¢ garantir a consisténcia dos principais
itens dos equipamentos que possam ser avaliados do ponto de vista dosimetrico € mecanico.
Um dos principais efeitos da implementagao destes testes € permitir que as pessoas envolvidas
no processo de tratamento de radioterapia (médico radioterapeuta, fisico médico, dosimetrista
e técnico de radioterapia) adquiram um nivel de confiangca no equipamento garantindo a
reprodutibilidade de um ponto de vista técnico dos sistemas de imagem, calculos em dosimetria
e de irradiacdo do paciente (LISBONA et al., 2010).

Os controles de qualidade em IMRT representam uma série de desafios devido a
complexidade dessa técnica e sua rapida implementagdo nos ultimos anos, estdo concentrados
principalmente em trés aspectos: comissionamento e teste do sistema de planejamento (TPS) e
sistema de radiag@o de tratamento (linac), para garantir a integridade do planejamento inverso

e do sistema de entrega de IMRT; a garantia da qualidade (QA) de rotina do linac assegurando
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sua opera¢do normal podendo ajustar aos protocolos de controle de qualidade diarios, mensais
e anuais e por ultimo; as verificagdes dosimétricas do planejamento especificas por paciente
antes de cada tratamento, garantindo um tratamento preciso e seguro dos paciente. E importante
enfatizar que a IMRT ¢ uma modalidade em rapida evolugao e o programa de QA também deve
evoluir para lidar com novos problemas que surgem.

O controle de qualidade (CQ) do planejamento antes do inicio do tratamento de cada
paciente pode ser realizado em duas etapas: a verificacao da dose absoluta pontual em um objeto
simulador, avaliando a dose campo por campo ou o somatorio destes e/ou a verificagao das
fluéncias planares individuais de cada campo modulado ou a soma deles, este trabalho estive
centrado na verificagcdo da dose absoluta pontual em um objeto simulador, avaliando a dose no
somatorio dos campos.

Atualmente, tem-se disponivel diversos protocolos, entre eles o do Grupo de Trabalho
119 da Associagao Americana de Fisicos em Medicina (TG-119/AAPM, do inglés, Task Group
of American Association of Physicists in Medicine) (EZZELL et al., 2009), ele expadiou o
Documento de Orientacao de IMRT publicado por (EZZELL et al., 2003) onde o processo de
comissionamento foi discutido em termos gerais, entdo o TG-119 enfocou o problema de
quantificar o desempenho geral de um sistema IMRT e determinar os limites de confianca
razoaveis para avaliar a adequacdo do comissionamento dosimétrico. Também se encontra o
TG-120/AAPM (LOW et al., 2011), que descreve o uso e as limitacdes de dosimetros e
acessorios para o controle de qualidade de IMRT e, mais recentemente, o TG-218/AAPM
(MIFTEN et al., 2018), que fornece uma revisao abrangente para melhorar a compreensao dos
processos de medida e andlise, bem como recomendacdes. Assim, os dosimetros mais
recomendados e utilizados s3o: os dosimetros pontuais (camara de ioniza¢ao ou diodos) e os
bidimensionais (matrizes ou arranjos de camaras de ionizagdo, filmes dosimétricos, € os
Sistemas Eletronicos de Imagem Portal (EPIDs)).

O protocolo TG-119 sera descrito a seguir, visto que foi o documento guia para a

realizacdo deste trabalho.
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2.6.1 Protocolo TG-119 da AAPM

O protocolo proposto pelo Grupo de Trabalho 119 (TG-119) desenvolvido pela AAPM
(EZZELL et al., 2009) visa avaliar através de uma metodologia bem definida, a precisao global
dos tratamentos de IMRT de uma instituicao, desde o planejamento até a administragao da dose.

Dez instituigdes norte-americanas participaram desse projeto, planejaram e
administraram os tratamentos usando os sistemas de planejamento e equipamentos locais e em
seguida, avaliaram as doses resultantes usando as ferramentas de dosimetria disponiveis. Os
testes constituem um conjunto de casos de diferentes niveis de complexidade que imitam
situacdes de tratamentos clinicos comuns. Embora ndo sejam exaustivos, esses testes
apresentam uma variedade de problemas de otimizacdo que requerem padrdes de modulagdo
simples a complexos, testam a precisdo do planejamento e do tratamento de IMRT de um
sistema, sem especificar as contribuigdes das diferentes fontes de erro possiveis (diferencas
entre medicdo e previsdo de um tratamento prescrito): incerteza nas medicdes, limitagcdes de
precisdo no calculo de doses e limitagdes em sistemas de distribui¢cdo de dose.

Uma grande vantagem da realizagao desses testes propostos no TG-119 ¢ a possibilidade
de comparar os resultados obtidos com os resultados em outras clinicas de radioterapia, pois
sdo medidas padronizadas que podem ser realizadas passo a passo. Desta forma, os resultados
podem ser validados com resultados de diferentes centros ao redor do mundo, ndo sé através
das comparagoes feitas pela AAPM para a técnica IMRT no TG-119 (EZZELL et al., 2009),
mas também para outras técnicas mais complexas como VMAT (MYNAMPATI et al., 2012),
mesmo em novas modalidades, como técnicas sem filtro de aplanador (WEN et al., 2014).

Este estudo quantificou combinando dados dez institui¢des participantes, o grau de
concordancia que deve ser esperado usando o conceito de limite de confianga (CL, do inglés
Confidence Limit) proposto por VENSELAAR et al., (2001) e redefinido por PALTA et al.,
(2003) para medidas pontuais de doses:

CL =| desvio médio | + 1.96 6 3)

onde, desvio médio ¢ a média das diferengas entre os valores de dose medida e dose
esperada para certo numero de medidas realizadas nas mesmas condig¢des, 6 ¢ o desvio padrao
das diferencas e, 1,96 € o fator relacionado as diferencas randomicas. Nesta formulacdo que se
baseia em estatisticas de distribui¢do normal, ¢ de se esperar que 95 % dos pontos medidos

estejam dentro do limite de confianca.
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Se a diferenga estiver dentro da regido de £1.960, entdo o resultado pode ser considerado
aceitavel. As institui¢des que realizam os testes propostos no TG-119 e obtém resultados dentro
destes limites de confianga pode ter maior confianca de que o desempenho do sistema ¢
clinicamente aceitavel.

A diferenca relativa de dose (AD) envolvida no calculo do limite de confianca ¢ dada

por:

Dmedida—Dplanejada
AD = P (4)

D prescrita

onde, Dipegiaq € @ dose medida, Dyjgnejqaaq € @ dose planejada no ponto de medida e
Dprescita € @ dose prescrita por fragdo.

Outra vantagem de usar este conjunto de testes ¢ que eles podem ser implementados
simplesmente por meio de um objeto simulador de placas quadrado que permite a colocacao de
filmes radiocromicos, camaras de ionizagao e dosimetros OSL, TL, alanina etc. As estruturas
alvo e estruturas em risco usadas para a prescri¢ao podem, por sua vez, ser desenhadas pelo
fisico de acordo com uma série de instrugdes ou baixadas da pagina AAPM, na forma de
imagens tomograficas (em formato DICOM), para posteriormente transferi-las para a
tomografia do objeto simulador da instituicdo a ser usado para a realizagdo dos testes. As
estruturas também podem ser baixadas, o tratamento planejado no objeto simulador baixado e
os planos de verificagdo feitos no objeto simulador da institui¢do, em um procedimento analogo
a execucao de QA de IMRT especifico por paciente.

O protocolo inclui dois testes preliminares simples e cinco testes de IMRT de
complexidade crescente. Cada teste de IMRT inclui estruturas alvo e estruturas em risco, com
especificagdes sobre os objetivos de dose a serem logrados e o arranjo do feixe a ser usados.
As medigdes a serem realizadas também estdo estipuladas no documento. No caso de medi¢des
pontuais (para as quais ¢ considerada a média da dose dentro do volume ativo da camara de
ionizacao ou dosimetro OSL) deve ser relatada em relacao a dose prescrita devido a maior
relevancia clinica deste calculo.

Conforme explicado anteriormente, a IMRT ¢ uma técnica complexa que necessita de
um cuidadoso comissionamento e controle de qualidade especifico por paciente antes da
administracao do tratamento, além das auditorias de controle de qualidade que serdao abordadas

a seguir.
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2.6.2 Auditorias externas

A necessidade de realizar auditorias externas em radioterapia foi detectado no inicio,
quando os sistemas control de qualidade estavam comegando a se desenvolver. Na década de
1970 foram realizados uma série de questionarios e inspecdes em centros de radioterapia e
observou-se que um terco desses centros ndo tinham materiais dosimétricos apropriadas ou se
estavam disponiveis, ndo estavam devidamente calibrados. Apenas uma pequena fracdo dos
centros tinham acesso a laboratérios de dosimetria para realizar a calibracdo dos seus
instrumentos (EISENLOHR and JAYARAMAN., 1977). Os resultados deste estudo levaram
ao lancamento do primeiro sistema de auditoria em grande escala, patrocinado pela Agéncia
Internacional de Energia Atdémica e a Organizagdo Mundial da Satde (AIEA/OMS).

Desde entdo, os sistemas de controle de qualidade t€ém melhorado notavelmente e
protocolos dosimétrico sao implementados em varios paises. Mas hoje muitas deficiéncias
continuam sendo detectadas, ndo sé nos paises em desenvolvimento, por exemplo, no caso da
Grécia, onde se realizou uma série de auditorias externas entre 2002 e 2006, foram detectados
alguns centros que ndo seguiram nenhum protocolo para a medida da dose ou cujos
instrumentos nao foram adequadamente calibrados (HOURDAKIS and BOZIARI., 2008).
Além disso, hé evidéncias de que em paises desenvolvidos tiveram lugar incidentes e acidentes
relacionados com a dose administrada, alguns com consequéncias graves (GLADSTONE et al.,
2011).

Em resposta a tais incidentes e acidentes, a AAPM e ASTRO deram uma série de
recomendagdes para melhorar a qualidade em radioterapia (HENDEE and HERMAN., 2011)
entre as quais destaca-se a realizacdo de auditorias externas de maneira periddica nos centros.

Uma auditoria de qualidade tem como objetivo a andlise e avalia¢do sistematicos de
parte ou de todo o sistema de controle de qualidade, para determinar se as actividades e
resultados deste cumprem os objectivos para os quais foi criado. Uma auditoria nunca pode
substituir o sistema de controle de qualidade, mas a sua missdo centra-se na identificacdo das
necessidades do mesmo.

Sua principal caracteristica ¢ que se realiza externamente, ou seja, implementada por
outras organizagdes ou institui¢cdes, em coordenagdo com o responsavel do sistema de controle
de qualidade, sem alterar o funcionamento do servico. Devem também utilizar uma
metodologia de medigdo e instrumentos diferentes daqueles utilizados no centro.

De acordo com os aspectos que se desejam ter em consideragdo, pode-se distinguir dois

tipos de auditorias. As auditorias abrangentes que avaliam todo o processo, incluindo aspectos
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como a organizagdo, infra-estrutura e recursos humanos e materiais. Um guia sobre como
realizar essas auditorias foi publicada pela IAEA em 2007 (IAEA, 2007). O outro tipo, sdo as
auditorias parciais que se concentram apenas em alguns aspectos do controle de qualidade. As
auditorias dosimétricas sao um tipo de auditorias parcial, que sao responsaveis pela avaliagao
dos dados dosimétricos utilizados para realizar os tratamentos. Dentro das auditorias

dosimetria, serdo abordadas auditorias postais, ja que sdo de interesse neste trabalho.

2.6.3 Sistemas de auditoria postal

As auditorias postais sdo um tipo de auditorias dosimétricas em que sdo enviados por
correio para os centros auditados dosimetros a ser irradiado em umas condi¢des previamente
estabelecidas. Apos a irradiacdo, os dosimetros sao devolvidos ao centro auditor para avaliar a
dose absorvida.

Este tipo de sistema tem amplamente comprovado sua eficicia, uma vez que foi
mostrado que esses centros que participam regularmente em auditorias postais, alcangam e
mantem um nivel aceitdvel na sua dosimetria (FERREIRA et al., 2000; [ZEWSKA and
ANDREO., 2000).

A maioria dos sistemas postais que foram colocados em funcionamento utilizam
dosimetros termoluminescentes (FERREIRA et al., 2000; IZEWSKA and ANDREO., 2000;
BJARNGARD et al., 1980; IZEWSKA et al., 2007; HARRISON et al., 2011). Também, se
comegou a generalizar o uso de dosimetros radiofotoluminiscentes em auditorias postais
(MIZUNO et al., 2008, AGUIRRE et al., 2009), outros detectores utilizados em tais sistemas
sdo os filmes, alanina, e gel dosimétricos (MOLINEU et al., 2005; BABIC et al., 2008;
BUDGELL et al., 2011; GILLIS et al., 2005).

Inicialmente, os sistemas postais realizavam medi¢des da dose absorvida em condigdes
proximas das de referéncia (FERREIRA et al., 2000; [ZEWSKA and ANDREO., 2000;
BJARNGARD et al., 1980). Seu objetivo era detectar erros nos fatores de calibragio, na
determinagdo de distancias, nos procedimentos de calculo ou a aplicacdo dos protocolos.

Posteriormente, nos sistemas postais se comencou a medir a dose absorvida em
condigdes de ndo referéncia, mais proximas a um tratamento real (HARRISON et al., 2011).
Os dosimetros foram irradiados com campos de formas complexas ou em pontos afastados do
eixo do campo. Além disso, quando comegou a generalizar os tratamentos de IMRT foram

lancados sistemas de intercomparacao postal que avaliam a dose absorvida em um tratamento
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de IMRT, usando objeto simuladores antropomorficos (MOLINEU et al., 2005; GILLIS et al.,
2005).

Organizagdes internacionais € nacionais lancaram sistemas de auditoria postal. Mas
existem trés grandes redes, que tém oferecido a possibilidade de realizagdo de auditorias postais
a um grande numero de centros. Internacionalmente, o sistema de intercomparagdo da
IAEA/WHO realiza auditorias postais em todo o mundo, o sistema EQUAL (ESTRO Quality
Assurance Network) opera na Europa, o sistema postal do Radiological Physiscs Center (RCP)
nos Estados Unidos oferece este servico na América do Norte. Nacionalmente, se encontra o
sistema de auditoria postal do INCA/PQRT. A seguir descreve as principais caracteristicas

destes sistemas.

a. Sistema de auditoria postal da IAEA/WHO

Este sistema comegou em 1965, devido ao estudo da IAEA, em que se destacou as
deficiéncias de muitos centros relativos aos equipamentos de dosimetria e estado de calibragao
do mesmo (EISENLOHR and JAYARAMAN., 1977). Este sistema foi criado, a fim de
melhorar a precisao e consisténcia da dosimetria clinica nos centros em todo o mundo.

Primeiro entrou em funcionamento um sistema de auditoria postal utilizando dosimetros
de termoluminescentes para teleterapia com *°Co (EISENLOHR and JAYARAMAN., 1977),
depois expandiu-se para radioterapia de raio X (BIARNGARD et al., 1980). Estes programas
realizabam controles dosimétricos em condigdes pertas a referéncia. No inicio participaram do
programa os paises desenvolvidos e em desenvolvimento, mas hoje estd voltada principalmente
para os paises em desenvolvimento (IZEWSKA et al., 2003).

Posteriormente, o sistema expandiu o ambito de aplicagdo, avaliando a dose absorvida
em condi¢des de ndo de referéncia (IZEWSKA et al., 2007). Atualmente, um dos objectivos do
programa ¢ verificar o bom funcionamento dos sistemas de planeamento, usando mais objeto

simuladores complexos e outros detectores (GERSHKEVITSH et al., 2009).

b. Sistema de auditoria postal da EQUAL

Em 1996 surge a EQUAL (ESTRO QUALity assurance network). O sistema auditoria
postal com dosimetros termoluminescentes comega a operar em 1998 (FERREIRA et al., 2000),
estabelecendo acordos com a IAEA para desenvolver procedimentos e regras de aplicagdo

comuns nas auditorias de qualidade.



63

EQUAL comecga a realizagdo de medi¢des de dose em condi¢des de referéncia, mais
tarde executam verificagdes dosimétricas em pontos afastado do eixo, variando abertura do
colimador e campos configurados com colimadores multifolhas.

Entre os objectivos do programa se encontram detectar erros na calibragao dos feixes,
nas distribui¢des de dose introduzidas nos sistemas de planejamento (TPS) e algoritmos de

calculo.

C Sistema de auditoria postal do RCP

O Centro de Fisica Radioldgica (RCP, do inglés Radiological Physics Center) foi
fundado em 1968 para realizar medi¢des da dose absorvida no contexto do controle de
qualidade realizado pelo Instituto Nacional do Cancer (NCI) nos Estados Unidos.

Este centro estabeleceu seu sistema de intercomparagao postal com dosimetros
termoluminescentes para feixes de fotons e elétrons em 1977 e 1982, respectivamente. O seu
principal objectivo foi o de verificar o estado de calibragao de dispositivos de irradiagdo
(KIRBY et al., 1986).

Mais tarde, em auditorias postais incluiram medidas da dose absorvida em objetos
simulados antropomérficos, em condi¢des proximas as de um tratamento de IMRT (MOLINEU
et al., 2005; BABIC et al., 2008).

A principal novidade introduzida pelo RCP ¢ a substituicio de dosimetros
termoluminescentes por dosimetros radiofotoluminiscentes ou OSLD (Optical Stimulated
Luminescent Dosimeters) em 2010, apos a realizacdo de estudos anteriores (AGUIRRE el al.,
2009).

O RCP também desenvolve outras atividades relacionadas a qualidade entre os quais
temos, visitas de auditoria, comparacao de dados dosimétrico dos centros com seus proprios
padrdes, avaliacao de tratamentos reais para verificar a validade dos algoritmos de célculo e a

revisdo dos sistemas de controle de qualidade dos centros.

d. Sistema de auditoria postal do INCA/PQRT

O Instituto Nacional de Cancer José Alencar Gomes da Silva (INCA) tem um Servigo
de Qualidade em Radiac¢des lonizantes que é responsavel pelos Programa de Qualidade em
Radioterapia (PQRT) no Brasil, este foi criado em 1999.

Participam do programa todas as institui¢des brasileiras com servigos de radioterapia,
preferencialmente as publicas e conveniadas ao Sistema Unico de Satide (SUS), em total ~260

Institui¢des/460 equipamentos (~70 Co-60, ~290 Linacs (~120 elétrons) e ~100 HDR
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(braquiterapia de alta taxa de dose), bem como alguns servigos de radioterapia de outros paises
da América Latina e do Caribe.

Se realizam auditorias locais (in loco) pelos fisicos do INCA em cada equipamento de
radioterapia (Co-60, acelerador linear — fotons e elétrons — e braquiterapia de alta taxa de dose)
de um servigo de radioterapia. Nela, os seguintes sistemas/itens sdo verificados: seguranca,
mecanica e elétrica, dosimetria gama de Co-60, dosimetria gama de braquiterapia de alta taxa
de dose (HDR) (Ir-192), dosimetria de fotons em linacs (de 4 a 18 MV), dosimetria de elétrons
em linacs (de 4 a 25 MeV), campos complexos com MLC, algoritmo de heterogeneidades,
campos pequenos de radiocirurgia (MLC, mMLC ou Cone), dose em IMRT.

Se realizam auditorias postais onde monitoram a distancia os principais parametros dos
feixes utilizados nos tratamentos. Elas colaboram para a implantacao da legislagdo nacional,
que estabelece a realizagdo de uma auditoria externa a cada dois anos (Resolu¢ao n° 130 da

CNEN) (INCA., 2013).
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3 MATERIAL E METODOS

O objetivo deste trabalho ¢, de forma ampla desenvolver um sistema dosimétrico com
base em dosimetros de BeO que possa medir a dose pontual ao implementar o protocolo
TG-119 da AAPM adaptando sua aplicagdo a técnica de tratamento VMAT.

Para atingir este objetivo, foi desenhado um objeto simulador, que permite a realizagdo
de medicdes da dose absorvida nos diferentes pontos de dose e as diferentes configuracdes
estipuladas pelo protocolo. Primeiro foi realizado um estudo preliminar do desempenho dos
detectores de BeO e do objeto simulador.

Com base nos resultados foram aplicados os testes do protocolo TG-119 para a técnica

VMAT.

3.1 Estudo preliminar. Desempenho dos dosimetros OSL de BeO

Os dosimetros utilizados neste trabalho foram as pastilhas cerdmicas de oxido de
berilio Thermalox™ 995 da empresa norteamericana Materion Ceramic Inc, com didmetro de
5,0 mm e espessura de 1,0 mm. Em primero lugar, antes de serem expostos a radiagdo, os
cristais de BeO, foram submetidos a um tratamento térmico (annealing) com a finalidade de
zerar o dosimetro. Para isso foi utilizado o forno PTW, modelo TLDO, fabricado pela PTW
Freiburg. Os dosimetros de BeO foram submetidos a um ciclo térmico de 700 °C por 15
minutos.

Todas as leituras do sinal OSL dos dosimetros de BeO foram realizadas na leitora
LumiDeteck 3000, com um tempo de aquisi¢ao de 80s. Esta leitora desenvolvida pelo Grupo
de Dosimetria e Intrumentagao Nuclear (GDOIN - DEN/UFPE), apresentado na Figura. 15 a).
Possui um tubo fotomultiplicador THORN EMI ELECTRON TUBES, tipo 9924B30, série
277663 com um maximo de sensibilidade espectral de 280 - 680 nm e dez LEDs na faixa de
luz azul (465 nm — 475 nm) de alto brilho HL-508H2790BC-U com filtros PG420 D60
PROTEON, estimulando a amostra por cima. As leituras OSL foram obtidas no modo OSL
continuo (CWOSL). Um filtro 6ptico PU11 equivalente ao filtro U340, com didmetro de
30 mm e 5 mm de espessura com transmissao entre 270 nm e 380 nm foi utilizado para filtrar
a luz da amostra da luz de estimulacdo. O dosimetro ¢ colocado na bandeja com capacidade
para 1 amostra, apresentado na Figura. 15 b), com o auxilio de uma pinga metélica e em seguida

foi realizada a leitura do sinal OSL.
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Figura 15 - Sistema de Leitura do sinal OSL. a) Leitora LumiDeteck 300. Série:201804 com a gaveta de insergao
dos dosimetros, b) gaveta aberta com visualizagdo da bandeja

GOOIN bnstrumentos

Fonte:A autora (2021)

Apos a leitura do sinal OSL, os dosimetros foram submetidos a um tratamento optico
(bleaching) durante 120 min, com a finalidade de restaurar as condi¢des iniciais do cristal antes
de ser reutilizado, para isto foi desenvolvida no Laboratério de Metrologia das Radiacdes
Ioinizante (LMRI - DEN/UFPE) uma caixa para tratamento Optico, a qual possue trés
fotodiodos emissores de luz (LED) azuis da marca Ourolux®, com uma faixa de comprimento

de onda de (440 nm — 450 nm), 3 watts de poténcia.

3.1.1 Reprodutibilidade e Fator de sensibilidade individual

Para realizar o estudo de reprodutibilidade dos dosimetros de BeO, de acordo com o
esquema proposto por Furetta (2003), foi realizado o seguinte procedimento com um lote de 32
dosimetros: (I) Tratamento dptico por 120 min, para zeramento do sinal OSL; (II) Irradiagdo
dos dosimetros com 5 mGy de radiagio gama de '*’Cs sob equilibrio eletronico (5 mm de
acrilico), cuidadosamente envelopados com saco preto para impedir a passagem de luz, no
irradiador gama OB-85 presente no Laboratorio LMRI - (DEN/UFPE), conforme mostra a
Figura 16; (III) leitura do sinal OSL, utilizando-se a leitora LumiDeteck 3000, selecionando os
parametros de leitura para os dosimetros de BeO, previamente definidos na leitora. Esse ciclo

foi repetido trés vezes para cada dosimetro.
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Figura 16 - Irradiador gama OB-85, com fonte de 137Cs. Setup de irradiagdo dosimetros de BeO

Fonte: A autora (2021).

a. Reprodutibilidade individual do dosimetro

Para avaliacao da reprodutibilidade individual de cada dosimetro, foi calculada a média
ZOSLDM, o desvio padrédo spgy,,,, € 0 coeficiente de variagdo CVpgy,, . para as n leituras (n=3)
de cada dosimetro individual i. Para que os dosimetros sejam considerados reprodutiveis, foi
adotado um critério de aceitagdao de até 5% para o coeficiente de variacdo (FURRETA et al.,
2003).

Posteriormente foi calculada a média das médias (média do lote) das respostas OSL dos

32 dosimetros que constituem o lote (L, SLLoTe):
LOSLLOTE - ﬁ i=1 LOSLi’n (5)

onde N ¢ o nimero de dosimetros que conformam o lote.

b. Influéncia do nimero de dosimetros

Este estudo foi realizado porque todos os valores das doses medidas seriam obtidos a
partir do valor médio da leitura dos sinais dos trés dosimetros irradiados a0 mesmo tempo.

Para sua relizacao, foram tomados os resultados das leituras de trés dosimetros obtidas
no estudo de reprodutibilidade individual do dosimetro.

Para calcular a reprodutibilidade do valor médio dos sinais dos trés dosimetros u(z, ,,)

as leituras foram agrupadas por dosimetros, onde cada dosimetro tem trés leituras, tendo assim
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a média para cada dosimetro Lp; . Com estos dados foi realizado o céalculo utilizando o método

de propagacao de variancias:

— 2
(ettaneo))” = B (%) () (©)

onde u; . € o desvio padrdo da média relativo.

O intervalo de reprodutibilidade do valor médio dos trés sinais dos dosimetros em

funcdo do intervalo de reprodutibilidade de um dosimetro individual ¢ dado por:

1
Ue(Lspeo) = 3 ULp; (7)

c. Fator de sensibilidade individual do dosimetro

Em seguida, foi calculado o fator de sensibilidade individual de cada dosimetro Fs_,

dado pela resposta média do dosimetro em relag@o a resposta média de todos os dosimetros de

um determinado lote de dosimetros OSL:

L
_ “OSLioTE (8)

Para avaliacdao da dispersdo relativa de cada dosimetro individual em relagdo a média

das trés leituras realizadas, foi calculado o desvio padrao da média u(ZOSL )(%) (incerteza

Di,n

Tipo A relativa) para cada dosimetro:

slLost.
(LOSLL’n)
u(ZoSLDi’n) (%) = m X 100 (9)
_ S|L ,
S(LOSLi,n) = % (10)

onde S(ZOSLM) ¢ o desvio padrao da média das trés leituras realizadas pelo dosimetro e

S (LO SL; k) ¢ o desvio padrao das trés leituras.
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3.1.2 Resposta OSL do dosimetro de BeO em func¢ido da dose

A curva dose-resposta ¢ definida como a resposta OSL em fungdo da dose absorvida do
material irradiado. Um material ideal deveria apresentar uma relagao linear da resposta OSL
com a dose em um grande intervalo de dose; no entanto, a maioria dos materiais utilizados em
dosimetria apresentam um comportamento ndo-linear. Estes casos acontecem a medida que se
tem um aumento da dose, podendo ser supralinear e sublinear (McKEEVER et al., 1996;
FURETTA and WENG, 1998; FURETTA, 2003).

O estudo da resposta OSL do dosimetro de BeO em fun¢do da dose absorvida foi
realizado no acelerador linear modelo TrueBeam STx da Varian, instalado nas dependéncias
do setor de Radioterapia do Real Hospital Portugués de Pernambuco (RHP), localizado na
cidade do Recife. Trés dosimetros foram posicionados em uma placa de acrilico de
30 cm x 30 cm e espessura de 5 mm. Esta placa foi posicionada no centro do feixe de radiacao
e a 5 cm de profundidade da superficie do objeto simulador de placas sélidas SP34 da Iba
Dosimetry®, feito de poliestireno branco, tipo RW3 (composi¢ao: 98% poliestireno + 2% TiO»)
com densidade aproximada equivalente a 4gua (1,045 g/cm®), com dimensdes de 30 x 30 cm?
e espessura variavel, que se combinam para alcanzar 15 cm de espessura, formando assim um
objeto simulador de dimensdes 30 x 30 x 15 cm? (ver Figura 17 a).

O objeto simulador foi posicionado sobre a mesa do acelerador linear centrado com o
campo de radiacdo. A distancia foco-superficie do objeto simulador (DFS) foi fixada em
100 cm com o angulo do gantry em 0°. Em seguida, os dosimetros foram irradiados com valores
de doses absorvidas previamente calculadas de (50, 100, 150, 200 e 250 c¢Gy), utilizando um
campo de radia¢do de 10 cm x 10 cm (ver Figura 17 b) e para um feixe de fotons de 6 MV com
uma taxa de dose de 600 UM/min, no TPS Eclipse v.15.6. da Varian.

As leituras dos dosimetros foram realizadas na leitora LumiDeteck 3000, selecionando
os parametros de leitura para os dosimetros de BeO, previamente definidos na leitora. Um

conjunto de 2 dosimetros foram utilizados como branco.
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Figura 17 - Configuragéo de irradiac¢@o. Estudo da resposta OSL em fungdo da dose
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Fonte: A autora (2021)

A partir dos resultados das leituras OSL foi tracada a curva de calibracdo que

corresponde a resposta do dosimetro em fun¢ao da dose, para o feixe de radiacdo de 6 MV.

3.1.3 Resposta OSL do dosimetro de BeO em func¢io da taxa de dose

A taxa de dose corresponde a variagdo da dose administrada com o tempo. E um dos
parametros mais importantes a ter em consideracdo na hora de utilizar um detector com fins de
controle de qualidade da técnica de tratamento VMAT, uma vez que o mesmo ndo pode
apresentar dependéncia com este parametro. Nos aceleradores lineares a taxa de dose estd em
funcdo da eletronica associada o que permite aumenta-la ou diminui-la, em fungdo do tipo de
tratamento e corresponderd a uma determinada quantidade de unidades de monitor por unidade
de tempo, dependendo da calibrag¢do do acelerador linear.

Para verificar a possivel dependéncia do dosimetro BeO com a variagao da taxa de dose,
foram irradiados cinco grupos de trés dosimetros cada. Foi utilizada a mesma configuragao de
irradiagao do estudo da reposta OSL do dosimetro de BeO em funcao da dose (Figura 17), mas
nesta oportunidade os dosimetros foram irradiados com 200 cGy e cada grupo de dosimetros
foi irradiado respectivamente com uma taxa de dose de 100, 200, 300, 500 ¢ 600 UM/min.

A partir dos resultados das leituras foi tragado o grafico de resposta OSL normalizado

para a taxa de dose de 600 UM/min em fung¢do da taxa de dose, para o feixe de radiacao de
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6 MV, sendo esta taxa a escolhida para a normalizagdo ja que ¢ a mais usada nos tratamentos

com a técnica VMAT para o feixe de radiagdao de 6 MV.

3.1.4 Resposta OSL do dosimetro de BeO em func¢ao do angulo de irradiaciao

A variagdo da resposta de um dosimetro com o angulo incidente de radiacdo ¢ conhecida
como dependéncia angular do dosimetro. Os dosimetros comercialmente disponiveis
geralmente apresentam dependéncia angular, devido aos detalhes de sua construgdo (forma,
material, etc), tamanho fisico e energia da radiacao incidente.

Quando ¢ utilizada a técnica de tratamento VMAT, uma de suas caracteristicas ¢ que o
angulo incidente vai variando conforme o tratamento ¢ administrado, ja que o gantry vai girando
em torno o paciente. Por essa razao, quando um dosimetro vai ser utilizado para o controle de
qualidade de essa técnica, deve-se estudiar sua dependéncia angular.

Para o estudo da dependéncia angular o primeiro ¢ obter a sensibilidade angular do
dosimetro para um determinado angulo de irradiacdo, mediante a resposta OSL do dosimetro

em relacdo com uma determinada dose de radiagdo liberada por o angulo em estudo X°.
a1 Lp,
Sensibilidade angular = (—l) (11)
D Jx°

onde, Lp, € aleitura do dosimetro para um determinado angulo, e D ¢ a dose absorbida esperada

no detector para esse angulo de incidéncia, esta dose pode ser medida com uma camara de
ionizacao, ou como neste caso pode ser empregado o valor de dose reportado por o TPS.
Logo se pode calcular um fator angular do dosimetro para esse angulo especifico X°,

sendo o inverso da sensibilidade angular,

Fang = : = (%) (12)

sensibilidade angular e

Por ultimo para o calculo do fator de corre¢ao devido a variagao da resposta do detector
com o angulo de irradiacdo, se normaliza a resposta do detector para os diferentes angulos com

a resposta para 0°, entdo K,y se calcula utilizamos a Equagdo 13,
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K. = —
ang Fang00 (_)
D; 0°

(13)

D
FangXo Lp; e
D

onde Fangoo ¢ o fator angular obtido para a irradiacdo do detector com um angulo igual a 0° e
Fangxo ¢ fator angular obtido com o angulo testado X°.

Para investigar a dependéncia angular, os dosimetros foram irradiados com uma dose
de 100 cGy utilizando o feixe de 6 MV, variando o angulo do gantry. Para esto foram divididos
0s 360° de rotagdo do gantry em quatro quadrantes, quadrante I (0° a 90°), quadrante II (90° a
180°), quadrante III ( 180° a 270°) e quadrante IV (270° a 360° ou 0°), feito isto, se tomou a
decicao de irradiar apenas dois quadrantes, um onde o feixe de radiacdao passa pela mesa de
tratamento (quadrante I1 (90° a 180°)), e o outro livre de interferéncias (quadrante IV (270° a
360°)). As irradiagdes foram feitas cada 18°, como mostra a Figura 18 a), onde também se pode
ver a distribucdo e a ordem dos quadrantes. Para cada angulo foram irradiados trés dosimetros.
A configuracao de irradiagdo foi igual que a utilizada no estudo anterior, a diferenga que aqui
a DFS=92,5 cm e a placa com os dosimetros foi posicionada a uma profundidad de 7,5 cm,
como mostra a Figura 18 b). Dizer que este estudo foi feito nesta configuragdo, com o objeto
simulador com forma rectangular, ja que nao se contava com outro com forma cilindrica, mais
como tudos os testes seriam realizados com esse objeto simulador, entdo, o estudo de
dependéncia angular mostraria o que estivesse acontecendo com o dosimetro no momento das
medidas.

Figura 18 - Configuragdo experimental para estudo de dependéncia angular. a) Diferentes angulos incidentes e
disposicdo dos quadrantes de irradiacdo, b) Configuragdo de irradiag@o, dosimetros BeO
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: 4
DFS=92.5 cm
DFI=100 cm <
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e0 "“.‘

10 cm x 10 cm

15cm - r 7.5cm
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Fonte: A autora (2021).
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A partir dos resultados das leituras foi tragado o grafico que corresponde a resposta do
dosimetro em fun¢do do angulo de irradiagdo para o feixe de radiagdo de 6 MV, espelhando os
resultados dos angulos do quadrante II para o quadrante III, e os resultados do quadrante IV
para o quadrante I, isto foi feito porque o dosimetro se encontra no centro do objeto simulador

e o objeto simulador ¢ homogéneo e simétrico.

3.1.5 Resposta OSL do dosimetro de BeO em funcdo do tamanho de campo

O estudo foi realizado para o feixe de 6 MV. A configuragao de irradiacdo se pode ver
na Figura 19, onde a DFS=95 cm e os dosimetros foram colacados a uma profundidade de
5 cm, os angulos do gantry e colimador foram fixados em 0°, a taxa de dose foi de 600 UM/min,
com a irradagdo de 100 UM fixas para tudos os campos clinicos (f,;;,), que foram variados,
sendo, 1 x 1 ecm? 2 x 2 cm?, 3 x 3 em?, 5 x 5 cm?, ver Figura 19 a) onde se mostra o campo
clinico 3 x 3 cm? e 0 campo 10x10 cm? mostrado na Figura 19 b), sendo este tltimo o campo
de referéncia (fyf), para o qual os valores obtidos sempre foram normalizados. Para o calculo

fclin,fref

do fator output para cada tamanho de campo Qchin,Qre p

utilizou-se a Equacao 2, descrita no

item 2.4.2.

Figura 19 - Estudo da resposta OSL em fun¢@o do tamanho de campo, a) Configuracédo de irradiacdo com campo
clinico de 3 x 3 cm?, b) Configuragao de irradiagio com campo de referéncia de 10 x 10 cm?

a] b]
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DFI=100 cm DFI=100 cm - {

/B"::EO - 5em -:__.": /BEO - S5em
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Fonte: A autora (2021)

A partir dos resultados das leituras foi tracado o grafico que corresponde a resposta do
dosimetro em fun¢do do tamanho de campo para o feixe de radiagdo de 6 MV, e foram

comparados com os resultados obtidos por o diodo SFD da IBA, que ¢ considerado um diodo
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estereotactico por suas pequenas dimensdes, o tamanho do chip de 0,95 x 0,95 x 0,5 mm?, um

diametro ativo de 0,6 mm e uma espessura ativa de 0,04 mm.

3.1.6 Estudo da influéncia do acumulado de dose na resposta OSL do dosimetro de BeO

Foi investigado se o uso continuado dos dosimetros pode ser um fator de influéncia na
reprodutibilidade do sinal OSL do dosimetro de BeO. Para este estudo foram registradas as
doses acumuladas para cada dosimetro do lote, logo de pasar pelo seguinte ciclo de trabalho:
os dosimetros foram tratados térmicamente a 700°C por 15 min, esperar 2 horas, ler a primeira
base apos o tratamento térmico, considerada como a base cero, despois foram submetidos ao
procedimento de irradiagdo, leitura apds 24 horas da irradiacdo, zeramento Optico por 2 horas
e leitura da base logo do zeramento.

A partir dos resultados das leituras foram tragados os graficos das bases e da resposta

do dosimetro BeO, para comparar e analizar a influéncia do acumulado de dose no dosimetro.

3.2 Descricio e montagem do objeto simulador

O objeto simulador, foi projetado levando em consideragao a aplicacdo em auditoria
postal com dosimetros OSL de BeO, obedecendo a condi¢do de possuir uma configuragao
geométrica semelhante ao usados nos testes do protocolo TG-119. Para garantir a resolucdo
espacial exigida por este tipo de testes, foram utilizados dosimetros OSL de BeO de 7,9 mm?
de volume com dimensdes de Smm (didmetro) e Imm (espessura). O objeto simulador foi
desenvolvido a fim de garantir o posicionamento dos dosimetros, evitando que sofram qualquer
tipo de deslocamento, ja que um pequeno desvio do ponto efetivo de medig¢ao pode resultar em
grandes variagdes nos resultados devido aos grandes gradientes de dose gerados neste tipo de
campo.

O Kit-OSL foi elaborado para uso em auditorias postais e intercomparagdes, portanto
as seguintes especificagdes foram levadas em consideragao:
¢ seu tamanho e peso devem permitir seu envio por correio;
¢ deve ser robusto e forte o suficiente para suportar um grande nimero de

utilizagoes;
¢ sua montagem e posicionamento devem ser simples para evitar erros ¢
ndo aumentar significativamente a carga de trabalho nos servigos

correspondentes.
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Com base nessas especificacdes, o primeiro passo foi decidir o material com que o
objeto simulador deveria ser fabricado. O objeto simulador de 4gua ¢ equivalente a tecido e sdo
leves para serem despachados pelo correio, mas exigem um sistema de posicionamento dos
dosimetros que introduz uma perturbagdo que pode resultar em um aumento da incerteza.

Por este motivo, um objeto simulador solido foi escolhido para garantir um alto grau de
precisdo no posicionamento dos dosimetros, ja que sdo posicionados em cavidades.

O Acrilico ou polimetil-metacrilato (PMMA) preto foi o material usado para a
fabricagdo do objeto simulador, sendo este um dos materiais recomendados pelo ICRU em seu
Relatério 44 (ICRU, 1989) como um substituto para tecidos na dosimetria de radiacao.

O PMMA ¢ um material facil de usinar, resistente ao desgaste e ndo risca facilmente.
Nio ¢ muito denso (p=1,19 g/cm?), entdo o objeto simulador sera leve o suficiente para ser
enviado pelo correio. E mais barato do que materiais equivalentes a 4gua e esta disponivel
comercialmente.

O proximo passo foi decidir a forma do objeto simulador. Como se trata de medir a dose
absorvida em uma configuragdo geométrica simples, o objeto simulador antropomorfico €
descartado e foi escolhido um objeto simulador geométrico.

O sistema de auditoria postal foi concebido para realizar verificagdes dosimétricas por
meio dos testes do protocolo TG-119. Para simplificar o sistema, foi escolhido um objeto
simulador composto por placas, onde para medir a dose absorvida, o posicionamento foi
realizado alinhando o centro da placa com o eixo do campo, utilizando marcagdes laterais.

Como os testes do protocolo TG-119 possuem configuragdes geométricas variadas,
diferentes pontos de medicdo e profundidades, o objeto simulador foi projetado para que os
dosimetros fossem removidos facilmente ap6s cada irradiacdo e substituidos por outro conjunto
para o proximo disparo.

Por fim, foram utilizados trés dosimetros para obter a dose absorvida em cada ponto,
melhorando assim a estatistica da medida. As posi¢des das cavidades que os dosimetros ocupam
foram levadas em consideragdo no processo de desenho do objeto simulador.

O objeto simulador ¢ composto por duas placas quadradas de acrilico preto, medindo
30 cm x 30 cm e 0,7 cm de espessura (Figura 20), nelas sdo colocados os dosimetros OSL de
BeO, denominada placa 1, contendo sete furos vazados (Figura 20 a) e placa 2 contendo um
furo vazado (Figura 20 b). Além disso, nos furos sdo encaixados porta-dosimetros, com gavetas
herméticas de 14 mm x 14 mm e espessura de 7 mm, com capacidade para colocar trés
dosimetros emphilhados, um em cima do outro no centro da gaveta (Figura 20 ¢). Quando os

furos da placa 1 ndo estdo com porta-dosimetros, eles sdo preenchidos com blocos s6lidos com
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as mesmas dimensdes (14 mm x 14 mm x 7 mm). Para mais informagdo ver APENDICE C.
Estes porta-dosimetros foram impresos em uma impressora 3D Formlabs utilizando resina

preta, com densidade relativa de 1,09 - 1,12 g/cm?’, presente no Laboratério de Protecgdo

Radiologica (LPR/DEN/UFPE).

Figura 20 - Partes do objeto simulador (Kit-OSL) que foi projetado para a auditoria postal

Fonte: A autora (2021)

33 Estudo preliminar. Desempenho do objeto simulador

3.3.1 Reprodutibilidade do posicionamento do Kit-OSL

Este estudo foi realizado com o objetivo de quantificar os erros do posicionamento do
Kit-OSL no momento de irradiacdo dos dosimetros. Para isto, foram inseridas no porta-
dosimetro, no lugar de um dosimetro, folhas de aluminio de 0,1 mm de espessura, cortadas com
diametro de 5 mm, empilhadas umas sobre as outras até completar a espessura 3,30 mm que ¢
a espessura que ocupam os trés dosimetros emplilhados dentro do porta-dosimetro, com o
objetivo de que pudesse ser visto na imagem plana de kV, tomada com o sistema tomografico
baseado em feixe conico de foton de quilovoltagem (kV-CBCT, do inglés Cone-Beam
Computed Tomography) disponivel no Linac, por ter melhor contraste, ja que outra opgao para
realizar este teste seria usar o proprio feixe do Linac e o EPID, mas o contraste ¢ degradado
pelo feixe de MV. O Kit-OSL foi colocado na configuragdo de irradiagdo descrita no estudo da
dependéncia angular no item 3.1.4, ver Figura 18b) e o gantry foi girado a 90°, situando assim
a fonte de Rx a 0° e o detector a 180°, como mostra a Figura 21 a). Antes de utilizar o CBCT,
foi verificada a coincidéncia do isocentro do CBCT com o isocentro do feixe do Linac. Os
parametros de adquisicdo foram: 75 kV, 5 mAs, para uma anatomia de pelves de tamanho

médio.
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Figura 21 - Estudo de reprodutibilidade do posiconamento do Kit-OSL, a) Configuragdo de irradiagdo, b)
realizacdo da medida

Fonte: A autora (2021)

Apos colocado o Kit-OSL na posi¢ao, foi adquirida uma imagen de CBCT, e com um
software no console do Linac, visualizou-se a imagem adquirida, e localizou-se o centro do
porta-dosimetro, onde se encontram as laminas de aluminio (subtituto do dosimetro de BeO), e
as medidas do deslocamento foram feitas, como demostra na Figura 21 b). Este procedimento

foi repetido 10 vezes.

Para avaliacdo do desvio relativo do posicionamento do porta-dosimetro em relagdo a
média das dez medidas realizadas, foi calculado a média (M,,,s,) o desvio padrio (s,,s, ), desvio

padrdo da média u(yes) (%) (incerteza Tipo A relativa) para cada dosimetro.

3.3.2 Estudo da influéncia do material do dosimetro e do Kit-OSL

Como nos casos testes propostos no protocolo TG-119 para o controle de qualidade da
técnica VMAT, recomendam a medi¢ao da dose em duas profundidades no eixo do campo, € o
Kit-OSL projetado neste trabalho tem a posibilidade de medir simultancamente em duas
profundidades, entdo € necessario quantificar a absor¢ao que ocorre no dosimetro localizado a
uma profundidade menor e seu efeito na medida da dose no dosimetro localizado a uma
profundidade maior.

O estudo ¢ realizado em duas etapas, conforme mostrado na Figura 22. Na primeira
etapa, foram colocadas as placas 1 e 2, com um porta-dosimetro com trés dosimetros de BeO,
no eixo central do feixe, nas profundidades de 7,5 cm e 10 cm, conforme mostrado na
Figura 22 a), e foi administrado o tratamento. Na segunda etapa, foi retirada a placa que se

encontraba na profundidade de 7,5 cm e o tratamento foi administrado com a placa localizada
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na profundidade de 10 cm, conforme mostrado na Figura 22 b). O caso teste que foi escolhido
para fazer este estudo foi o 12: Préstata, com uma dose prescita de 180 cGy no isocentro (7,5
cm de profundidade).

Figura 22 - Configuragao de irradiag¢do estudo da influéncia do material do dosimetro e do Kit-OSL, a)
irradiagdo com as placas em dois profundidades (7,5 e 10 cm), b) irradiacdo com placa tinica a uma profundidade

de 10 cm
a) b)
Pontn.FocaI Ponto Focal
DFS$=92,5 cm DFS=92,5
DFI=100cm - DFI=100 cm 4
7.5cm
' 10 cm
H i L |
15 cm 15em - 1
5.0 cm - 50cm

Fonte: A autora (2021)

Comparando as doses na profundidade de 10 cm em ambas as configuragdes, € possivel
deduzir a perturbacdo introduzida pelo dosimetro localizado a 7,5 cm na medi¢do da dose a

10 cm.

34 Aplicacao do protocolo TG-119 para VMAT

O protocolo TG-119 ¢ um documento guia criado pela AAPM que inclui um conjunto
de casos testes e apresenta valores de referéncia para limites de confianga a serem esperados no
comissionamento apenas para a técnica de IMRT. Porém, com o aumento da utilizagdo de
VMAT, este documento esta sendo aplicado também para planejamentos com essa técnica,
como destaca MYNAMPATI et al. (2012).

O TG-119 inclui dois testes preliminares simples que sdo projetados para ajudar a avaliar
a precisao dos sistemas de planejamento e dosimetria antes de introduzir as incertezas de IMRT
e cinco testes de IMRT de complexidade crescente.

As estruturas alvo e estruturas em risco (OARs) usadas para a prescricdo foram baixadas
da pagina AAPM, na forma de imagens tomograficas (em formato DICOM), e posteriormente
transferidas para a tomografia de um objeto simulador da institui¢do. Para isso foi utilizado um

objeto simulador de placas solidas SP34 da Iba Dosimetry®, que apresentam uma area de 30 x
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30 cm? e espessuras de 1 mm, 2 mm, 5 mm ou 10 mm, que se combinam para alcangar 15 cm
de espessura, formando assim um objeto simulador de dimensdes 30 x 30 x 15 cm?. Vale
ressaltar que este objeto simulador atende as recomendagdes do protocolo TG-119, no qual
sugere-se a realizacdo de medigdes, utilizando objeto simuladores, preservando todos os
parametros apresentados no planejamento (EZZEL et al., 2009). Logo foi realizada uma
tomografia do objeto simulador no tomédgrafo SOMATOM Definition AS, da SIEMENS, com
uma espessura de corte de 1 mm para melhor defini¢ao do volume dos dosimetros. As imagens
foram transferidas ao TPS Eclipse v.15.6. da Varian Medical Systems, onde foram planejados
os casos ¢ administrados no acelerador linear modelo TrueBeam STx da Varian, instalado no
Real Hospital Portugués de Pernambuco (RHP). Para a realiza¢do das medidas o objeto
simulador foi posicionado sobre a mesa do acelerador linear com o seu centro alinhado ao
campo de radiagdo. Em seguida, os dosimetros foram irradiados com a dose previamente
calculada.

As medidas de dose absolutas foram realizadas utilizado dosimetros de OSL de BeO e
a camara de ionizagdo Pinpoint CCO1 da IBA, que apresenta um volume sensivel de 0,01cm?
com um comprimento da cavidade de 3,6 mm e um raio de 1 mm, um eletrodo central de ago e
paredes de C552, uma espessura da parede de 0,088 g/cm?. Vale ressaltar que esta cAmara
atende as recomendacdes do protocolo TG-119, no qual sugere-se a realizagdo de medicdes
utilizando cAmaras de ioniza¢do com volumes sensiveis inferiores a 0,6 cm?, como as semiflex
(0,125 cm®) ou as cAmaras de ionizacio Pinpoint (0,016 cm?), pois cAmaras de ionizagdo com
volumes maiores sao mais susceptiveis a variagdes da distribuicao de dose no volume analisado
(EZZEL et al., 2009).

Para medidas com a cdmara, esta foi inserida numa placa do objeto simulador SP34 de
2 cm de espessura, com encaixe para camara de ioniza¢ao na regiao central e foi conectada ao
eletrometro Dose 1 (Scanditronix). Para o calculo da dose absorvida, foi seguido o protocolo

TRS-398 (ANDREO et al., 2000), que estabelece que a dose absorvida em dgua ¢ dada por:

Dy,q = MoNpw,g,%0.00 (14)

onde o fator kg o, corrige os efeitos da diferenca entre a qualidade de referéncia do feixe Qo €
a qualidade real do usudrio Q, Np o, € 0 fator de calibragdo do dosimetro, em termos de dose

absorvida na dgua, obtido por um laboratorio de calibragdo, e a leitura do dosimetro My foi

corrigida em relagdo aos valores de referéncia das demais grandezas de influéncia, diferente
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daquela relacionada a qualidade do feixe, para a qual o fator de calibragdo ¢ valido. O fator de

corregdo da qualidade do feixe kg o, € definido como o quociente entre os fatores de calibragéo,

nas qualidades Q e Qo, em termos de dose absorvida de agua da camara de ionizagao.
As leituras obtidas foram corrigidas para as condi¢des atmosféricas (temperatura e

pressdo). O fator de correcdo utilizado para corrigir essas condi¢des ¢ o ktp dado por:

_ (T+273.15)P,
"~ (Tp+273.15)P

(15)

kTP

onde T ¢ a temperatura em °C e P a pressdo em kPa do ar na cavidade da camara de ionizagao
no momento das medigdes, € To e Po sdo as condi¢des de referéncia para temperatura e pressao
para as quais o coeficiente de calibragdo da camara de ionizacao ¢ valido, ou seja, 20 °C e
101,325 kPa, respectivamente.

A leitura também foi corrigida pelo o fator de correcdo para polaridade que em um

determinado feixe de radiacdo ¢ dado por:

I _ My |+|M_|
pol oM

(16)
onde M+ e M- sdo as leituras do eletrometro obtidas nas polaridades positiva e negativa,
respectivamente e M ¢ a leitura do eletrometro feita na polaridade usada rotineiramente (seja
positiva ou negativa) e ¢ a mesma usada durante a calibragcdo da camara de ionizacao.

Ao mesmo tempo, a coleta incompleta das cargas produzidas no ar da cavidade de uma
camara de ionizagdo devido a recombinagdo de ions requer o uso de um fator de correcao £;.

Para feixes pulsados, o fator de corre¢dao de recombinagao i0nica k; € obtido usando o
método das duas tensdes (BOAG and CURRANT., 1980). Este método assume uma
dependéncia linear de //M com 1/V e usa os valores medidos das cargas coletadas M; e M> nas
tensdes de polarizacdo V; e V>, respectivamente, medido usando as mesmas condi¢des de
irradiagdo. V; € a tensdo normal de operacdo e V> uma tensao menor; a relacdo Vi/V> ¢
idealmente igual ou maior que 3. O fator de correcdo de recombinacdo idnica ky na tensao

normal de operacgao V; ¢ obtido a partir de:

k¢ =ay+ a4 (Z—:) +a, (M—Z)Z (17)



onde as contantes a; para radiagdo pulsada e varios V;/V> sdo dadas na Tabela 2.
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Tabela 2 - Coeficientes de ajuste quadratico, para o calculo de ks pela técnica de 'duas voltagens' em radiagéo
pulsada, como fun¢éo da relagdo de tensdo V1/V2

Vi/V2

ao

a1

az

2.0
2.5
3.0
35
4.0
5.0

2.337
1.474
1.198
1.08
1.022
0.975

-3.636
-1.587
-0.875
-0.542
-0.363
-0.188

2.299
1.114
0.677
0.463
0.341
0.214

Fonte: WEINHOUS and MELLI, (1984).

Para medir com os dosimetros de BeO eles foram inicialmente colocados dentro dos

porta-dosimetros em uma sala escura, evitando a incidéncia de luz neles. Foram transportados
para o hospital em um saco opaco ¢ no momento da realizacdo das medi¢des os porta-
dosimetros foram trocados dentro da sala do linac, com a luz da sala desligada. Para a realizagao
dos casos testes do TG-119, as placas do Kit-OSL foram posicionadas dentro do objeto

simulador SP34, de acordo com as profundidades dos pontos de medi¢do especificadas em cada

teste.

As leituras dos dosimetros de BeO foram realizadas na leitora LumiDeteck 3000,

selecionando os parametros de leitura para os dosimetros de BeO, previamente definidos na

leitora.

3.4.1 Testes preliminares

Teste P1: AP:PA (dntero/posterior)

O teste P1: AP:PA foi planejado de acordo com o protocolo TG-119 (ver Tabela 3), a

dose foi prescrita no ponto isocentro colocado na linha média do objeto simulador no plano

coronal (7,5 cm de profundidade), para uma energia do feixe de fotons de 6 MV, tasa de dose

de 600 UM/min e uma distancia foco-superficie (DFS=92,5 cm).
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Tabela 3 - Informagdo do protocolo TG-119. Testes preliminares

Testes Imagens Campos Dose [cGy] Pontos de medidas

isocentro na linha

2 paralelos média do objeto
P1: AP:PA opostos 200 simulador no plano
(10 cm x10 cm) coronal (7,5 cm de

profundidade)
10 paralelos 5 pontos na linha
opostos 1 .

(3 cm largura média do objeto

P2: Bandas & 215 simulador no plano
X 6,9,12e 15

om coronal (7,5 cm de

. profundidade)
comprimento)

Fonte: A autora (2021)

As medidas com dosimetros de BeO foram realizadas colocando um porta-dosimetros na
placa 2 do Kit-OSL (Figura 23 a) e para realizar as medidas com a cdmara de ionizagdo CCO1,
foi posicionada em uma placa com encaixe (Figura 23 b), para ambos casos foram colocadas

em cima placas de dgua solida até completar 7,5 cm de profundidade.

Figura 23 - Configuragao de irradiacdo. Teste P1: AP:PA a) utilizando dosimetros de BeO, b) utilizando a
camara de ionizagdao CCO1

Ponto Focal

a) - () Fonte
h} - '
DFS=92,5cm DFs$=92.5
DFI=100 cm - DFI=100em
7.5em . .": 7,9 cm
. _BeO ; '
10 cm x 10 cm 10 cm x 10 cm
15 cm - T7.5cm i5cm - I TS5cm

Fonte: A autora (2021)

A dose absorvida obtida como resultado de este teste, foi utilizada para normalizar todas
as leituras de doses obtidas pelos outros casos testes mediante a relagdo de doses
calculada/doses medida no caso teste preliminar P1: AP:PA. Portanto, todas as leituras estao
relacionadas a dose planejada pelo TPS para os campos quadrados de 10 x 10 cm?. Neste
método, todas as medi¢des dependem de um bom calculo do TPS da dose em profundidade

para campos quadrados. Entdo a relagdo de normalizacdo ¢ a seguinte:

Drps ap:pa (1 8)

Dgeo ouct = Lpeo oucr X 3
BeO ou CI_AP:PA
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onde,

Lgeo ou c1 € aleitura obtida com os dosimetros de BeO ou a camara de ionizagdo CCO1 da IBA,
quando irradiados com os diferentes casos testes propostos pelo protocolo TG-119.

Drps ap.pa € a dose planejada para o caso teste P1: AP:PA, neste caso 200 cGy.

Lpeo ou c1_ap:pa € a leitura obtida com os dosimetros de BeO ou a cdmara de ionizagdo CCO1

da IBA, quando irradiados com o caso teste P1:AP:PA.
Teste P2: Bandas

O teste P2: Bandas foi planejado conforme estipulado no protocolo TG-119 (ver
Tabela 3), consiste em irradiar com uma série de campos paralelos opostos consecutivos
AP:PA, criando um grupo de cinco bandas de 15 cm de comprimento e 3 cm de largura, que
recebem uma dose de 40 — 215 cGy, administrando 25 UM para cada banda. No planejamento
foram criados cinco pontos no centro de cada banda, denominados: 2da direita, Ira direita,
Isocentro, 1ra esquerda, 2da esquerda, na linha média do objeto simulador a 7,5 cm de
profundidade.

As medidas com dosimetros de BeO foram realizadas colocando cinco porta-dosimetros
na placa 1 do Kit-OSL com os furos dos 5 porta-dosimetros alinhados de direita a esquerda e
os dois furos restantes foram preenchidos com blocos s6lidos. O isocentro do objeto simulador
coincide com o centro do porta-dosimetro central, ver Figura 24. Para realizar as medidas com
a CI-CCO1 foi posicionada em uma placa com encaixe para camaras de ionizagdo
(Figura 18 b), sendo movimentada lateralmente a mesa do linac para fazer coincidir o ponto de
medida com a o centro da CI-CCO1. Para ambos casos, placas solidas do fantoma SP34 foram

colocadas no topo da placa contendo o dosimetro até a profundidade de 7,5 cm ser completada.
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Figura 24 - Configurag@o de irradiagdo. Teste P2: Bandas utilizando dosimetros de BeO

Ponte Focal
- e
DFS$=92,5 cm
DFI=100 cm 4
7.5 cm
i5em -~ i- 7.5cm

Fonte: A autora (2021)

3.4.2 Testes de controle de qualidade VMAT

Conforme definido no TG119, foram baixadas as imagens DICOM-RT e as estruturas

disponibilizadas pelo website da AAPM http://www.aapm.org/pubs/TG-119/default.asp. As

imagens foram carregadas no sistema de planejamento Eclipse v.15.6, da Varian com algoritmo
de calculo (AAA, do inglés Analytical Anisotropic Algoritm) utilizado no Real Hospital
Portugués de Pernambuco (RHP). Nele foram planejados todos os casos teste, segundo o
protocolo TG-119, descritos na Tabela 4, onde podemos encontrar o tipo de teste, as imagens
das estruturas, a doses de prescricdo, os pontos de medidas e sua localizagdo. Durante o
planejamento foi utilizado um tamanho de grade de célculo de dose de 2,5 mm, as corre¢des
por heterogeneidade foram aplicadas e todos os casos foram normalizados para uma linha de
isodose que garantiu a cobertura do volume para atender aos requisitos do TG-119. A restri¢do
do volume de dose ¢ a prescri¢ao de dose para todos os casos seguiram as restricoes descritas

no TG-119.
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Tabela 4 - Informagdo do protocolo TG-119, Testes de controle de qualidade VMAT

Testes Estruturas Dose [cGy] Pontos de medidas

isocentro na linha
média do objeto
200 simulador no plano
coronal (7,5 cm de
profundidade)

11: Multialvos

isocentro na linha

média do objeto
simulador no plano
coronal (7,5 cm de
profundidade) e 2,5
cm posterior (reto)

12: Prostata 180

isocentro na linha
média do objeto
simulador no plano
coronal (7,5 cm de
profundidade) e 4,0
cm posterior (medula)

13: Cabeca e

Pescoco 200

isocentro na linha
média do objeto
simulador no plano

14 e IS: C-Shape 200 coronal (7,5 cm de

(Easy ¢ Hard) profundidade) e 2,5
cm anterior (centro
PTV)
Fonte: A autora (2021)
Teste 11: Mutialvos

O conjunto de estruturas do teste I11:Multialvos consiste em trés estruturas cilindricas
de 4 cm de diametro e 4 cm de comprimento empilhadas ao longo do eixo coronal, ver imagem
na segunda linha da Tabela 4.

O caso teste foi planejado tendo em consideragao as restrigdes de doses que se apresentam
na Tabela 5 utilizando um arco completo de 179,9° a 180,1°, com a dose prescrita no ponto
isocentro colocado no centro do alvo central. Outros dois pontos foram criados, denominados:
inferior e superior, localizados no centro de cada alvo, na linha média do objeto simulador a 7,5

cm de profundidade.
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Tabela 5 - Objetivos de dose teste I1: Multialvo

Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior

Alvo central 99% do volume deve receber pelo  10% do volume nio deve receber mais
menos 5.000 cGy de 5300 cGy

Alco superior  99% do volume deve receber pelo  10% do volume ndo deve receber mais
menos 2500 cGy de 3500 cGy

Alvo inferior  99% do volume deve receber pelo  10% do volume nio deve receber mais
menos 1250 cGy de 2500 cGy
Fonte: Adaptado de: (EZZELL et al., 2009)

As medidas com dosimetros de BeO foram realizadas colocando trés porta-dosimetros na
placa 1 do Kit-OSL alinhados de direita a esquerda, fazendo com que o isocentro do objeto
simulador coincida com o centro do porta-dosimetro central, colocando em cima placas de dgua
solida até completar 7,5 cm de profundidade. Os quatro furos restantes foram preenchidos com
blocos soélidos, logo foi administrada a radia¢do. A configuracao de irradiagao ¢ mostrada na

Figura 25.

Figura 25 - Configuragdo de irradiagdo. Teste 11: Multialvos utilizando dosimetros de BeO

Ponto Focal
- e
DFS$=92,5cm
DFI=100 cm <
7.5cm
I B
Placa 1
15¢cm : = 75cm

Fonte: A autora (2021)

As medidas com a camara de ionizagao CCO1 foram realizadas colocando a camara sob
uma placa com encaixe, em cima placas de agua solida, até completar 7,5 cm de profundidade,
fazendo com que o isocentro do objeto simulador coincida com o centro da CI-CCO1. Para
medir nos 2 pontos restantes, foi movimentada lateralmente a mesa do linac para fazer coincidir
o ponto de medida com o centro da CI-CCO1, sendo administrada a radia¢do logo de cada

posicionamento. A configuragdo de irradiagdo ¢ mostrada na Figura 18 b).
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Teste I2: Prostata

O conjunto de estruturas do teste 12:Prostata consiste em um GTV da prostata, PTV da
prostata, reto e bexiga. Um terco do reto esta sobreposto ao PTV da prostata, ver imagem na
terceira linha da Tabela 4.

O caso teste foi planejado tendo em consideracao as restri¢cdes de doses que se apresentam
na Tabela 6, utilizando um arco completo de 179,9° a 180,1°, com a dose prescrita no ponto
1socentro colocado no PTV da proéstata, localizado na linha média do objeto simulador a 7,5 cm

de profundidade, outro ponto foi criado denominado: 2,5 cm posterior, ubicado no centro do

reto.
Tabela 6 - Objetivos de dose teste 12: Prostata
Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior
. 95% do volume deve receber pelo 5% do volume nao deve receber mais
Prostata (PTV) menos 7560 cGy de 8300 cGy
Reto 30% do volume néo deve receber mais  10% do volume nao deve receber

de 7000 cGy mais de 7500 cGy

30% do volume ndo deve receber mais  10% do volume nao deve receber
de 7000 cGy mais de 7500 cGy

Fonte: Adaptado de: (EZZELL et al., 2009)

Bexiga

As medidas com dosimetros de BeO foram realizadas colocando um porta-dosimetros no furo
central da placa 1 do Kit-OSL, fazendo com que o isocentro do objeto simulador coincida com o centro
do porta-dosimetro, colocando em cima placas de agua solida até completar 7,5 cm de profundidade,
para medir o ponto isocentro no centro do PTV da prostata e os seis furos restantes foram preenchidos
com blocos sélidos; para medir o ponto no centro do reto foi colocado um porta-dosimetros no furo da
placa 2 do Kit-OSL, a 10 cm de profundidade, logo foi realizada uma tnica irradiagdo, medindo assim

os dois pontos de dose. A configuragdo de irradiagdo ¢ mostrada na Figura 26 a).
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Figura 26 - Configuragdo de irradiag@o. Teste 12: Prostata, a) utilizando dosimetros de BeO, ponto de medida
isocentro (PTV), e ponto de medida 2,5 cm posterior do isocentro (reto), b) utilizando camara de ionizagdo
CCO01, ponto de medida 2,5 cm posterior do isocentro (reto)

a) Ponto Focal b) Fonte
- - i
DF$=92,5 cm fit DFS=92,5
DFI=100 cm 4 DFI=100cm
4 - 7.5¢cm ; 1
‘/Eec;"-_ i 10 em
15em - L= 1§em - = |
R0 - 5,0cm o | e

Fonte: A autora (2021)

Para realizar as medidas com a cadmara de ionizagdo CCO1, foi posicionada no orificio
para CI de uma placa, colocando em cima placas de dgua sélida até completar 7,5 cm de
profundidade, para irradiar o ponto isocentro localizado no centro do PTV da prostata
(mostrado na Figura 18 b), depois foi tomada a placa encaixe com a CI, colocando em cima
placas de dgua sélida até completar 10 cm de profundidade, onde se encontra o ponto de medida

do reto, Figura 26 b), realizando outra irradiacao.
Teste 13:Cabeca e Pescoc¢o

O conjunto de estruturas do teste 13:Cabeca e Pescoco consistem de um PTV, e como
(OARs) as paroétidas direita/esquerda e a medula espinhal. H4 um intervalo de 1,5 cm entre a
medula espinhal e o PTV, ver imagem na quarta linha da Tabela 4.

O caso teste foi planejado tendo em consideragao as restrigdes de doses que se apresentam
na Tabela 7, utilizando um arco completo de 179,9° a 180,1°, com a dose prescrita no ponto
isocentro ubicado no centro do PTV, localizado na linha média do objeto simulador a 7,5 cm
de profundidade, outro ponto foi criado denominado: 4,0 cm posterior ao isocentro, no centro

da medula.
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Tabela 7 - Objetivos de dose teste 13: Cabega ¢ Pescogo

Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior

90% do volume deve receber pelo  99% do volume deve receber pelo

Cabeca e Pescoco (PTV) menos 5000 cGy menos 4650 cGy

Nao mais que 20% do volume deve
receber mais de 5500 cGy

Nenhuma parte do volume deve

Medula receber mais de 4000 cGy

50% do volume deve receber menos
de 2.000 cGy
Fonte: Adaptado de: (EZZELL et al., 2009)

Parotidas

As medidas com dosimetros de BeO foram realizadas colocando um porta-dosimetros no
orificio central da placa 1 do Kit-OSL, fazendo com que o isocentro do objeto simulador
coincida com o centro do porta-dosimetro, acima do qual foram colocadas placas de agua so6lida
até completar 7,5 cm de profundidade, para medir o ponto isocentro no centro do PTV e os seis
furos restantes foram preenchidos com blocos solidos, para medir o ponto ubicado no centro da
medula foi colocado um porta-dosimetros no furo da placa 2 do Kit-OSL, colocando em cima
placas de dgua so6lida até completar 11,5 cm de profundidade, medindo assim os dois pontos de
dose. A configuracao de irradiagdao ¢ mostrada na Figura 27 a).

Figura 27 - Configuragao de irradiacdo. Teste 13: Cabeca e Pescoco, a) utilizando dosimetros de BeO, ponto de

medida isocentro (PTV), e ponto de medida 4,0 cm posterior do isocentro (medula), b) utilizando cdmara de
ionizagdo CCO1, ponto de medida 4,0 cm posterior do isocentro (medula)

Fonte
5 Ponto Focal b) ) on
DFS=32,5 cm DFS=92,5cm
DFI=100cm DFI=100cm J
7.5¢cm

11,5 em

- 4,0 em i

15 cm | i5em - |

]- Adem ~ 3,5cm

Fonte: A autora (2021)

As medi¢des com a camara de ionizagao CCO1, foram feitas posicionado-a em uma placa
com encaixe, sob a qual foram colocadas placas de dgua sélida até completar 7,5 cm de
profundidade correspondente ao ponto de medida do isocentro (Figura 18 b). Foi realizada uma
irradi¢do na profundidade de 11,5 cm, correspondente ao ponto de medida da medula (Figura

27b).
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Teste 14 e 15: C-Shape (Easy e Hard)

O conjunto de estruturas dos testes 14 e 15: C-Shape (Easy e Hard) consiste em um PTV
em forma em C com raio interno de 1,5 cm e raio externo de 3,7 cm. A medula é uma estrutura
cilindrica de raio de 1 cm com uma gap de 0,5 cm entre o PTV em forma de C e a medula, ver
imagem na quinta linha da Tabela 4.

Os casos testes foram planejados tendo em consideracdo as restricdes de doses que se
apresentam na Tabela 8, onde se pode observar que a diferenga entre as restricdes do PTV em
ambos casos ¢ a restri¢ao de doses para a medula; foram utilizados dois arcos completos, arco
1 de 179,9° a 180,1° e arco 2 de 180,1° a 179,9°, com a dose prescrita no ponto denominado:
2,5 cm anterior, no centro do PTV, também foi criado o ponto denominado: isocentro no centro

da medula, localizado na linha média do objeto simulador a 7,5 cm de profundidade.

Tabela 8 - Objetivos de dose teste 14 e 15: C-Shape (Easy e Hard)

Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior

95% do volume recebe pelo menos 10% do volume nao deve

C-Shape (PTV) 5000 cGy receber mais de 5500 cGy

Medula 5% do volume nao deve receber mais
(C-Shape_Easy) de 2500 cGy

Medula 5% do volume ndo deve receber mais
(C-Shape_Hard) de 1000 cGy

Fonte: Adaptado de: (EZZELL et al., 2009)

Para as medidas de ambos testes 14 e I5: C-Shape (Easy e Hard), foi utilizada a mesma
configuracdo de irradiagdo, tanto para os dosimetros BeO como para a camara de ionizagao
CCOl.

As medidas com dosimetros de BeO foram realizadas colocando um porta-dosimetros no
furo central da placa 1 do Kit-OSL, colocando em cima placas de dgua solida até completar 5,0
cm de profundidade, para medir o ponto no centro do PTV e os seis furos restantes foram
preenchidos com blocos so6lidos, para medir o ponto no centro da medula foi colocando um
porta-dosimetros no furo da placa 2 do Kit-OSL, colocando em cima placas de agua solida até
completar 7,5 cm de profundidade (Figura 28 a), foi realizada uma tUnica irradiagao, medindo

assim os dois pontos de dose.
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Figura 28 - Configuragao de irradiago. Teste 14 ¢ 15: C-Shape (Easy e Hard), a) utilizando dosimetros de BeO,
ponto de medida isocentro (medula), e ponto de medida 2,5 cm anterior do isocentro (PTV), b) utilizando camara
de ionizagdo CCO1, ponto de medida 2,5 cm anterior (PTV)

Fonte

a) Ponto Focal
5 ° b) -
DFS$=92,5 cm DFS$=8%2.5cm
DFI=100 cm 4 DFI=100 cm
BEO L 50 cm } 5,0 cm
- : ; I
laCa - i I
25cm cl
- Placa 2 - L
10 em
BeO
15em L 7.5cm 15¢em -

Fonte: A autora (2021)

Para realizar as medidas com a camara de ionizagdo CCO1, esta foi posicionada em uma
placa com encaixe, colocando em cima placas de agua solida até completar 5 cm de
profundidade, para irradiar o ponto no centro do PTV do C-Shape (ver Figura 28 b). Em cima
foram colocadas placas de agua sélida na profundidade de 7,5 cm, correspondente ao ponto de
medida isocentro no centro da medula (ver Figura 18 b).

Com os dados das doses absolutas medidas com os dosimetros de BeO e a camara de
ionizacao CCO1, foram calculadas as diferengas de dose absoluta (AD) dadas pela Equacao (4)
e com ela o limite de confiang¢a dado pela Equacao (3) definidas na Secdo 2.6.1, para os pontos
situados em regides de alta dose e regido de baixa dose. Em seguida, comparou-se os resultados

obtidos para cada caso teste com os valores fornecidos pelo protocolo TG-119.
3.5 Analise e tratamento dos dados

Para cada ponto de irradiagdao foram utilizados lotes de trés dosimetros de BeO, onde a

leitura liquida de cada dosimetro foi calculada pela Equagao 19,
Lp, (liquida) = Lp,(dose) — Ly, (branco) (19)
onde,

Lp,(liquida) ¢ a leitura liquida do dosimetro i;

Lp,(dose) é aleitura do dosimetro i apos a irradiagao;
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EDi(branco) ¢ a média das leituras dos dosimetros brancos, que sdo os dosimetros de
transporte (dose ambiente).
Ao mesmo tempo, a leitura do dosimetro irradiado e a leitura dos dosimetros brancos

sao calculadas como segue:

Lp,(dose) = ((LDi(pés — dose) — Lp, (pré — dose)) - Ruido) X Fp, (20)
onde,
Lp,(p6s — dose) é a leitura do dosimetro apos a irradiagdo;
Lp,(pré — dose) ¢ a leitura do dosimetro apos o zeramento Optico antes de ser irradiado, ¢ a

leitura de base do dosimetro;
Ruido ¢ o ruido da leitora no momento da leitura

F; ¢ o fator de sensibilidade individual de cada dosimetro;

Lp,(branco) = ((LDi(p()s — transp) — Lp,(pré — transp)) — Ruido) X Fp,  (21)
onde,
Lp,(p6s — transp) ¢ a leitura do dosimetro apés o acompanhamento de um lote de dosimetros
para irradiagao;
Lp,(pré — transp) ¢ a leitura do dosimetro apds o zeramento Optico.

Onde a média das leituras dos dosimetros brancos ¢ calculada, como segue:

Lp,(branco) = %Zli\l:l Lp,(branco) (22)

para N=2 dosimetros.
Enseguida se calcula a média das leituras liquidas do lote dos trés dosimetros irradiados

com a mesma dose, Equacao 23:

+ Lo 1 P
Lpeo_rore(Liquida) = 52?21 LDL.(quulda) (23)
para N=3 dosimetros.

O desvio padrao do lote dos trés dosimetros ¢ dado por:

2
Z?’zl(LDL. (Liquida)-LioTE (Liquida))
N

(24)

OLoTE =
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E por ultimo ¢ calculado o Coeficiente de Variagdo percentual do lote, pela Equacao 25.

%CV,orr = —LTE % 100 (25)

Lyorg(Liquida)

Para relacionar a resposta OSL dos dosimetros de BeO com o valor de dose no ponto
de medicao, foi obtido o fator de calibragao, irradiando trés dosimetros de BeO, com uma dose
de 100 cGy a uma distancia fonte-superficie (DFS) de 100 cm e uma profundidade de 5 cm, e
irradiando também a cdmara de ionizagdo CCO1 da IBA., entéo o fator de calibragdo F,,; estd

dado por:

Fcal — DCI_CCOl (26)

Lpeo Lore(Liquida)

onde,
Dci cco1 € 0 valor de dose absorvida na 4gua pela camara de ionizagdo, corregida por todos os
fatores de influéncia;
Lgeo Lors(Liquida) € média das leituras liquidas do lote dos trés dosimetros irradiados com a
mesma dose, neste caso 100 cGy.

Para utilizar a CI-CCO1 foi realizada uma calibracdo cruzada com a cdmara Farmer
FC65-G, NS: 1385, com o fator de calibragdo Np , o, emitido por um laboratério secundario
de calibragao.

Entdo, a dose absorvida pelo dosimetro de BeO ¢ calculada por:

Dgeo = ZBeO_LOTE(LiqUida) X Fear (27)

e a dose absorvida pela camara de ionizagao CCO1 ¢ calculada por:

D¢i ccor = (Lccm X krp X kpo X ks) X Npw,0, X Kq,0, (28)
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

A seguir apresenta-se os resultados do estudo preliminar do comportamento do
dosimetro assim como o comportamento do objeto simulador e os resultados obtidos com a
aplicacdo do protocolo TG-119 da AAPM, no planejamento e as medidas com os dosimetros

de BeO e a camara de ionizacdo CCO1 da IBA.
4.1 Estudo preliminar. Comportamento dos dosimetros OSL de BeO
4.1.1 Reprodutibilidade e Fator de sensibilidade individual

a. Reprodutibilidade individual do dosimetro

Para cada dosimetro, foi calculada a meédia Losy,,,, o desvio padrdo spsy;,, ., O
coeficiente de variagdo CVpsy,, (%)e o desvio padrdo da média relativo us(Losy,,)(%),

utilizando as trés leituras OSL realizadas para cada dosimetro. O menor coeficiente de variagao

foi encontrado para o dosimetro D2, CVyg,,, = 0,24 % ¢ o maior foi para o dosimetro D31,
CVosip, = 2,76 % . A reprodutibilidade das leituras individuais de todos os dosimetros foi
inferior a 3 %, pelo que todos os dosimetros apresentaram CVpgy), < 5%. Além disso, o
Uy (ZOSLDi,n)(%) foi calculado e as variagdes sdo inferiores a 2 %, podendo assim considerar

que os dosimetros de BeO sdo reprodutiveis e, portanto, nenhum dosimetro foi descartado do
lote de 32 dosimetros. A tabela com todos os dados da reprodutibilidade individual se pode

encontrar no APENDICE D.

b. Influéncia do nimero de dosimetros

Os resultados deste estudo foram obtidos pela irradiagdo de um porta-dosimetro que
continha trés dosimetros (D1, D2 e DS8), esta irradiacdo foi repetida trés vezes com a mesma
configuracao.

Na Tabela 9, observa-se as leituras obtidas por cada dosimetro para cada irradiagao,

assim como as médias ZOSLDin’ o desvio-padrdo spgy . ., 0 desvio-padrdo da media relativo
Uy (ZOSLDi)(%), os intervalos de reprodutibilidade de um dosimetro individual e incerteza

combinada da reprodutibilidade da média u,(z,,,)(%) de trés dosimetros.
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Tabela 9 - Resultados do estudo da influéncia do nimero de dosimetros

Ne Leitura Leitura Leitura - us(Lost,,) Uc(ipo0)
Dosimetro 1 ) 3 Média S(LOSLDi_n) (%) Intervalo %)
1 5,98E+05 6,01E+05 6,01E+05 6,00E+05 0,02E+05 0,1 0,07 0,1
2 6,02E+05 6,05E+05 6,05E+05 6,04E+05 0,01E+05 0,1 0,07
8 5,75E+05 5,83E+05 5,79E+05 5,79E+05 0,04E+05 0,4 0,20

Fonte: A autora (2021)

A valor obtido para a reprodutibilidade do sinal médio de trés dosimetros, foi de 0,1 %
com o intervalo de reprodutibilidade oscilando entre 0,07 % e 0,2 %. Quando o valor médio
dos sinais de trés dosimetros ¢ usado, a reprodutibilidade da medida ¢ significativamente
melhorada porque as variagdes aleatérias dos sinais compensam-se parcialmente umas as outras
fazendo o valor médio.

Além disso, se alguma das leituras for perdida acidentalmente, o valor médio das duas
leituras restantes € suficiente para determinar a dose absorvida com a precisdo necessaria.

Afirmagdo esta que foi corroborada, ao simular a perda de uma leitura, para cada
dosimetro foram deixadas a menor e maior leitura obtida, e logo foram calculados os valores
da tabela anterior, obtendo uma reprodutibilidade do valor médio dos sinais de dois dosimetros

de 0,3 % com o intervalo de reprodutibilidade oscilando entre 0,1 % ¢ 0,3 %.

C. Fator de sensibilidade individual do dosimetro

A Tabela 10 mostra os fatores de sensibilidade individuais (FSDi) para o lote de 32

dosimetros usados no presente trabalho, eles foram calculados com a Equacao (8).
O fator representa uma medida da resposta relativa de cada dosimetro em comparagao

com o lote de dosimetros.
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Tabela 10 - Valores dos fatores de sensibilidade individual F’ Sp; dos dosimetros OSL de BeO

N° Dosimetro F. Spi N° Dosimetro F. Spi
1 0,53 17 2,05
2 0,53 18 1,61
3 0,57 19 1,71
4 2,66 20 0,99
5 1,92 21 2,13
6 1,04 22 0,57
7 0,97 23 1,58
8 0,55 24 2,09
9 1,92 25 0,60
10 1,62 26 0,59
11 1,61 27 2,28
12 1,77 28 0,52
13 1,77 29 0,57
14 1,97 30 2,44
15 1,72 31 0,55
16 1,83 32 0,58

Fonte: A autora (2021)

Aplicando os fatores de corregdo pela sensibilidade Fs  para cada dosimetro, foi

possivel obter uma resposta homogénea entre as leituras OSL de dosimetros diferentes
irradiados com a mesma dose e setup de irradiagao. Também foi realizada uma estimativa da
incerteza do fator de sensibilidade individual, cuja incerteza expandida € de 1,72 % com 95,45%

de nivel de confianca (k=2).

4.1.2 Resposta OSL do dosimetro de BeO em funcio da dose

A Figura 29 mostra a curva de calibragdo OSL dos dosimetros de BeO, irradiados com
um feixe de 6 MV de energia, na faixa de doses de 50 cGy a 250 cGy. Cada ponto representa a
média das leituras dos trés dosimetros irradiados com a mesma dose.

Foi realizado o ajuste linear da reta apresentando um coeficiente angular de
7,25 x 10* £ 1,59 x 10% u.a/cGy, com um coeficiente de regressdo linear (R?) igual a 0,99998
evidenciando que a resposta OSL dos dosimetros apresentou linearidade em todo o intervalo de

dose estudado.
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Figura 29 - Curva de Calibragdo dosimetros de BeO, para energia de 6 MV do Linac. Na faixa de doses de 50
cGy a 250 cGy. Os simbolos pretos representam as contagens da leitura dos dosimetros BeO. A linha cinza
representa o ajuste dos dados com uma tendéncia linear.
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Fonte: A autora (2021)

4.1.3 Resposta OSL do dosimetro de BeO em func¢ido da taxa de dose

A Figura 30 mostra a resposta OSL dos dosimetros de BeO em fun¢ao da taxa de dose,

normalizada para a resposta OSL obtida com a taxa de 600 UM/min. Os dosimetros foram

irradiados com um feixe de 6 MV de energia, variando a taxa de dose de 100 UM/min a

600 UM/min. Cada ponto representa a média das leituras dos trés dosimetros irradiados com a

mesma taxa de dose. Como pode ser visto, para a taxa de dose de 500 UM/min, ¢ onde existe a

maior variagdo, com um valor de desvio-padrio da média relativo uy (Losy, ) (%0)=1,2 %, sendo

este resultado satisfatério quando existe variacdo da taxa de dose, aportando mais uma

vantagem para o uso do dosimetro de BeO nos controles de qualidade da técnica VMAT, uma

vez que a taxa de dose pode mudar em fung¢do do tratamento.
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Figura 30 - Dependéncia da resposta do dosimetro de BeO com a taxa de dose, para energia de 6 MV do Linac.
Na faixa de 100 UM/min a 600 UM/min. Os simbolos pretos representam as contagens da leitura dos dosimetros
BeO normalizadas para 600 UM/min.
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Fonte: A autora (2021)

4.1.4 Resposta OSL do dosimetro de BeO em func¢iao do angulo de irradiacio

A Figura 31 mostra a dependéncia angular do dosimetro de BeO. Esta figura também
mostra o angulo azimutal entre o dosimetro e o feixe incidente em intervalos de 18°. A dose do
dosimetro em qualquer angulo azimutal ¢ normalizada para aquela calculada a 0°.

Figura 31 - Grafico tipo radar da dependéncia angular axial do dosimetro BeO. a) Dependéncia angular axial b)
Diagrama esquematico da incidéncia dos feixes de radiagdo

Fonte: A autora (2021).

Como pode ser visto, a resposta OSL relativa do dosimetro varia no maximo em 3%,

sendo este um bom resultado para dosimetros OSL, por exemplo, VALENCIA et al, obtiveram
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uma dependéncia angular menor a 10% para cristais OSL de 6xido de aluminio dopado com

carbono (AI203: C), irradiados com um feixe de 6 MV (VALENCIA et al., 2015).

O resultado da dependéncia angular axial para o dosimetro de BeO ¢ mostrado na

Tabela 11. A resposta do dosimetro nos angulos de 90° e 270° ¢ mais forte do que em outros

angulos, devido ao formato do dosimetro, que tem 5 mm de diametro e 1 mm de espessura.

Nestes angulos o feixe passa através de uma area maior do material do dosimetro tendo assim

maior probabilidade de interagdo, o que traz maior resposta dos dosimetros para esses angulos.

Tabela 11 - Dependéncia angular de um angulo obliquo ao eixo do dosimetro

Quadrante IV
Angulo 270° 288° 306° 324° 342° 0°
Resposta Normalizada 1,03 1,01 0,99 1,00 1,01 1,00
Quadrante I
Angulo 90° 108° 126° 144° 162° 180°
Resposta Normalizada 1,04 1,01 1,03 0,99 0,99 1,01

Fonte: A autora (2021)

Por tudo o antes discutido, a resposta do dosimetro pode ser considerada isotrdpica

quando ¢ utilizado para controle de qualidade da técnica VMAT.

4.1.5 Resposta OSL do dosimetro de BeO em fun¢io do tamanho de campo

A Figura 32, mostra as razdes de leituras

Mfclin

Q
f
Q

—i‘e}j’} dos dosimetros (BeO e diodo SFD) para

ref

um tamanho de campo particular normalizado as leituras do detector para o tamanho de campo

de referéncia 10 x 10 cm?.
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Figura 32 - Razdes de leituras dos dosimetros (BeO e diodo SFD) para varios tamanhos de campos normalizados
para a leitura do dosimetro no tamanho de campo de referéncia 10 x 10 cm?
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Fonte: A autora (2021)

Como se pode observar na Figura 32 e nas colunas 2 e 3 da Tabela 12, a maior
discrepancia entre as razoes de leituras do dosimetro BeO e as razdes de leitura do diodo SFD,
se encontra para o campo 1 x 1 cm? com um valor de 2,4 %, devido a que é um campo muito
pequeno e o posicionemento do dosimetro no momento da medida torna-se muito dificil. Entao
tomando o diodo SFD como referéncia, e assumindo que os fatores de campo do dosimetro

BeO e o diodo SFD sao iguais:

( chlin,fmsr ) — ( chlin,fmsr ) (29)
chin,Qmsr BeO chin,Qmsr SFD
ou
Mfclin Mfclin
< chin) X (kfclin,fmsr ) _ ( chin> X (kfclin,fmsr ) (30)
fmsr Qclin,Q - fmsr Qclin @
MQmsr Beo clinmsr/ geo MQmsr SFD clinmsr/ ggp

se pode estimar os fatores de corre¢cdo para o dosimetro OSL de BeO (kf elin,fmsr ) .
BeO

QclinQmsr
Na Tabela 12, sdo apresentados os valores calculados, sendo estes menores que 5% para todos
os campos estudados, o que torna o BeO viavel para dosimetria de pequenos campos. Além
disso, se pode observar nas colunas 4 e 5 os fatores de corre¢ao do fator de campo e o fator de
campo calculado, respectivamente do diodo SFD da IBA, ja na coluna 6, se encontram os

fatores de corregdo do fator de campo do BeO calculado a partir da Equagao 30.
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Tabela 12 - Razdes de leituras e fatores de correg¢ao do fator de campo dos dosimetros de BeO e dioso SFD, fator

de campo do diodo SFD

£ Qctin

Felin (ayfelin s S 3 F F

Tamanho Mo in M (k} ciin fref ) (ﬂfc.m Tref ) (1\ Feiin fref )
Campo [cm’| Mmres Y ki QciinQref Qctin Qref / gpp QctinCre f

Qref / Be0O

1x1 0,701
1,5x1,5 0,724
2x2 0,806
2,5%2,5 0,823
3x3 0,846
4x4 0,874
5x5 0,895
10x10 1,000

SFD BeO

Q.—f_f' SFD

0,684 1,018 0,696 0,994
0,737 1,030 0,759 1,047
0,789 1,032 0,814 1,011
0,812 1,031 0,837 1,017
0,834 1,029 0,858 1,014
0,864 1,025 0,886 1,013
0,895 1,017 0,910 1,016
1,000 1,000 1,000 1,000

Fonte: A autora (2021)

Por outro lado, para confirmar que os as razdes de leituras dos dosimetros de BeO

calculadas neste trabalho estdo corretas, foram graficadas em um mesmo grafico as razoes de

leituras de dosimetros de alanina, dados tomados do trabalho de (AZANGWE et al., 2014),

onde as razones de leituras estdo normalizadas para um campo intermediario de 3 x 3 cm® e o

dosimetro de alanina foi tomado como referéncia.

Na Figura 33 se podem observar as razdes de leituras dos dosimetros de BeO e alanina,

normalizados para o campo intermediario 3 x 3 cm?.

Figura 33 - Razdes de leituras dos dosimetros (BeO e Alanina) para um tamanho de campo particular
normalizado para leitura do dosimetro para um tamanho de campo intermediario 3 x 3 cm?
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Fonte: A autora (2021)
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O dosimetro de alanina foi escolhido para fazer a comparagdo, ja que sdo os valores de
uma média dos dosimetros de alanina, o NPL que tem um didmetro Smm e uma espessura de
2,3 mm e o DTU que tem um didmetro de 4,8 mm e uma espessura de 4,8 mm, com um nimero
atdmico efetivo de 5,96 e uma densidade de 1,23 g/cm?, quando sio comparados com o
dosimetro de BeO utilizado neste trabalho, sad muito semelhantes, ja que tem didmetro de Smm
e uma espessura de 1 mm, o nimero atémico é de 7,2 e a densidade de 3,01 g/cm?, isso permite
considerar que as perturbagdes dos dosimetros de BeO devido ao efeito da média do volume e
de sua composicao sdo semelhantes as dos dosimetros de alanina usados no estudo de
AZANGWE et al., (2014).

Diante do exposto pode-se afirmar que os dosimetros de BeO estudados neste trabalho,
podem ser utilizados para realizar controles de qualidade da técnica IMRT e VMAT, utilizando-

se campos com até 1 x 1 ecm?, que foi 0 menor campo avaliado neste estudo.

4.1.6 Estudo da influéncia do acumulado de dose na resposta OSL do dosimetro de BeO

Em geral, os dosimetros do lote a medida que foram utilizados, durante o ciclo de
irradiagdo, leitura e zeramento, maior foi a leitura da base, evidenciando que o zeramento 6ptico
ndo era suficiente para levar aos dosimetros a seu estado original. Um exemplo deste
comportamento se pode obervar na Figura 34, onde sdo mostradas as leituras de bases do
dosimetro D1, em azul a base logo do tratamento térmico de 700 °C por 15 minutos, sendo esta
a base de referéncia do dosimetro, as curvas em marrom e cinza, sdo as bases depois do
zeramento Optico, para o dosimetro com 2 Gy e 5 Gy de dose acumulada, respectivamente,
essas doses sdo as doses que o dosimetro tinha recebido anteriormente. Se pode observar que
quando o dosimetro tinha apenas 2 Gy de dose acumulada, a base aumentou 17 vezes e quando
tinha 5 Gy aumentou o dobro que quando tinha 2 Gy, ¢ dizer 35 vezes do valor da base de

referéncia.
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Figura 34 - Curvas de intensidade OSL das leituras de base do dosimetro D1. Simbolo azul, base cero, simbolo
marrom base do dosimetro com 2 Gy de dose acumulada, simbolo cinza base do dosimetro com 5 Gy de dose
acumulada

® Base_depois tto térmico e Base_dose acumulada 2 Gy e Base_dose acumulada 5 Gy
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Fonte: A autora (2021)

Um comportamento similar pode ser observado quando sdo obtidas as curvas de
intensidade OSL ap6s a irradiagdao dos dosimetros. Um exemplo disto se encontra na Figura 35,
onde sdo mostradas as curvas de intensidade OSL do dosimetro D1 depois de ser irradiado com
uma dose de 1 Gy com um feixe de 6 MV. A curva marrom ¢ a resposta do dosimetro quando
tinha 2 Gy de dose acumulada, e a curva cinza a resposta do dosimetro com 5 Gy de dose
acumulada.

Pode-se observar que, a medida que a dose acumulada aumentou, a intensidade OSL do
dosimetro disminuiu 15 %, evidenciando que o acumulado de dose no dosimetro afeta a
resposta OSL.

Figura 35 - Curvas de intensidade OSL da leitura ap6s irradacdo de 1 Gy do dosimetro D1. Simbolo marrom
dosimetro com 2 Gy de dose acumulada, simbolo cinza dosimetro com 5 Gy de dose acumulada

e Dose acumulada_2 Gy e Dose acumulada_5Gy

120000

[u.a]

100000

80000

60000
40000

20000

0 T
0 10 20 30 40 50 60 70 80

Tempo [s]

Intensidade OSL_BeO

Fonte: A autora (2021)
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Pode-se afirmar que o uso dos dosimetros prejudica a reprodutibilidade do sinal, e pode
ocasionar alteracdes irreversiveis em sua resposta caso sejam submetidos a um uso prolongado.

Portanto, na auditoria postal, seria conveniente revisar periodicamente a
reprodutibilidade dos dosimetros para detectar alteragdes na sensibilidade. O esquema de
trabalho para avaliagdo da reprodutibilidade dos sinais seria submeter os dosimetros a uma série
de irradiacdes de referéncia com uma dose baixa, em condi¢des idénticas, e observar o intervalo
de variagdo de seu sinal, se comeca a comprometer a reprodutibilidade da resposta do
dosimetro, podem ser submetidos a um novo tratamento térmico de 700°C por 15 minutos,
verificando, em seguida, o quanto o sinal diminuiu e se o dosimetro pode continuar a ser usado.
Dessa forma, aqueles dosimetros que sofreram alteragdes irreversiveis em sua resposta
poderiam ser facilmente detectados e seu uso na auditoria postal poderia ser descartado.

Aqueles considerados adequados para uso devem ter seu fator de sensibilidade recalculado.

4.2  Estudo preliminar. Comportamento do objeto simulador

4.2.1 Reprodutibilidade do posicionamento do Kit-OSL

Na Tabela 13 sdao mostrados os resultados do estudo da reprodutibilidade do
posicionamento do Kit-OSL, com o valor da média, o desvio-padrao, desvio-padrao da média

e o desvio-padrao da média relativo.

Tabela 13 - Resultados estudo de reprodutibilidade do posicionamento do Kit-OSL

N° Irradiagdes Medidas deslocamento

[mm]

1 0,6

2 0,7

3 0,6

4 0,6

5 0,6

6 0,6

7 0,7

8 0,6

9 0,9

10 0,6

M5, 0,63
Spos, 0,0483
UH 0. 0,0153

u(_Mposn) [0/0] 2’42
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Fonte: A autora (2021)

Como se pode observar, a média dos erros de posicionamento foi menor que Imm,
sendo este resultado 6timo para o dosimetro de BeO que tem um didmetro de Smm, e pequenos

erros de posicionamento podem acarretar erros muito grandes na obten¢do da dose absorvida.

4.2.2 FEstudo da influéncia do material do dosimetro e do Kit-OSL

O resultado deste estudo em sua primeira etapa, onde estdo colocadas as Placa 1 e 2 nas
profundidades de 7,5 cm e 10 cm, respectivamente, foi de uma dose medida no ponto de 10 cm
de profundidade de 153,8 cGy, ja na segunda etapa, onde foi retirada a placa que se encontraba
na profundidade de 7,5 cm, e o tratamento foi administrado s6lo com a placa localizada na

profundidade de 10 cm, a dose medida no ponto de 10 cm de profundidade foi de 154,2 cGy.

A partir dos resultados deste estudo, ¢ confirmado que a perturbagdo produzida pelo
dosimetro em 7,5 cm de profundidade na dose absorvida a uma profundidade de 10 cm ¢ da
ordem de 0,26 % e a relagdao de dose medida a uma profundidade de 10 cm com e sem a placa
a 7,5 cm ¢ praticamente 1. Portanto, as doses nos dosimetros com e sem interferéncia na
profundidade de 7,5 cm, sdo praticamente as mesmas, podendo-se deduzir que a perturbacao
produzida pelos dosimetros e o Kit-OSL quando se realizam as medidas com as duas placas ¢

desprezivel.

4.3  Aplicagdo do TG-119 para VMAT

4.3.1 Planejamento

A Figura 36 mostra as distribui¢des de dose dos cinco casos teste propostos no protocolo
TG-119. Para o teste I1: Multialvo se observam as isodoses na faixa de 20% a 115%, onde o
alvo inferior estd sob a curva de isodoses azul escuro de ~ 20 % a 40 %, o alvo superior esta
sob a curva de isodoses azul claro de ~ 40 % a 60 %, € o alvo central esta sob a curva de isodoses
vermelha ~ 100 % a 115 %; para o teste 12: Prostata se observam as isodoses na faixa de 20 %
a 110 %, onde o PTV esta sob a curva de isodoses vermelha de ~ 90 % a 110 %, o esta sob as
curvas de isodoses verde e amarela de ~ 60 % a 90 %, e a bexiga esta sob as curvas de isodoses
azul clara e amarela ~ 50 % a 95 %; logo se encontram as distribui¢cdes de dose do caso teste
I3: Cabega ¢ Pescogo, onde se observam as isodoses na faixa de 20 % a 115 %, onde o PTV

esta sob as curvas de isodoses amarela ¢ vermelha de ~ 90 % a 150 %, a medula esta sob a
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curva de isodoses azul clara de ~ 40 % a 50 %, e as pardtidas estdo sob as curvas de isodoses
azul clara e amarela ~ 40 % a 90 %; ja para o caso teste 14: C-Shape (Easy) se observam as
1sodoses na faixa de 20 % a 110 %, onde o PTV esta sob as curvas de isodoses amarela ¢
vermelha de ~ 90 % a 110 %, a medula esta sob as curvas de isodoses azul escura e azul clara
de ~ 20 % a 50 % e por ultimo se mostram as distribui¢des de dose do caso teste 14: C-Shape
(Hard), onde se podem observar as isodoses na faixa de 20 % a 120 %, onde o PTV esté sob as
curvas de isodoses amarela e vermelha de ~ 100 % a 120 %, a medula esta sob as curvas de
isodoses azul escura e azul clara de ~ 20 % a 50 %.

Figura 36 - Distribui¢des de dose dos cinco casos teste do protocolo TG-119, planejados com técnica VMAT no
plano central do isocentro, a) corte axial, b) corte coronal, c) corte sagital

Il:
Multialve

12:
Pristata

Cabeca e
Pescogo

4:
C-Shape Easy

I5:
C-Shape Hard

Fonte: A autora (2021).

Neste trabalho, Dxx se refere a dose minima que xx% do volume recebe. Os parametros
de comparacao do plano TG-119 sdao D99, D95, D90, D20, D10 e D5 para alvos e D50, D30,
D10, e Dmax para 6rgdos em risco (OAR).



107

A Tabela 14 mostra as estatisticas dos planos de tratamentos para os cinco casos teste
propostos no protocolo TG-119 e planejados com técnica IMRT pelas dez instituigcdes
participantes do protocolo, com os objetivos, a média e o desvio-padrao alcangado por elas,
assim como os resultados obtidos por Mynampati et al., (2012) e o presente trabalho, utilizando
a técnica VMAT para o planejamento, assim como uma relacdo de comparacdo com o0s

resultados obtidos no TG-119.



108

Tabela 14 - Estatisticas dos planos de tratamento para os cinco casos teste do TG-119 e o presente trabalho

TG-119 ctal2012) trabalho
roe Primernsde Obieivo N DO pow  pue  Temie Teens bl
planejamento [eGy] [¢Gy] [cGy] [eGy] [eGy] TG-119 (2012)

Centro D99 >5000 4955 162 5000 5098 1.03 1.02
Centro D10 <5300 5455 173 5352 5247 0.96 0.98
11:  Superior D99 >2500 2516 85 2687 2608 1.04 0.97
Multialvo  gherior D10 <3500 3412 304 3133 3039 0.89 0.97
Inferior D99 >1250 1407 185 1367 1362 0.97 1.00
Inferior D10 <500 2418 272 1904 1734 0.72 0.91
PTV D95 >7560 7566 21 7564 7634 1.01 1.01
PTV D50 <8300 8143 156 8230 8027 0.99 0.98
I2:  Recto D30 <7000 6536 297 5612 5511 0.84 0.98
Prostata ¢ o D10 <7500 7303 150 7212 7304 1.00 1.01
Bexiga D30 <7000 4394 878 3130 3707 0.84 1.18
Bexiga D10 <7500 6269 815 5247 5577 0.89 1.06
PTV D90 >5000 5028 58 5000 5026 1.00 1.01
PTV D99 >4650 4704 52 4840 4711 1.00 0.97
Ca{i ;a . PTVD20 <5500 5299 93 5200 5279 1.00 1.02
Pescoco  Medula Dmax <4000 3741 250 3790 3885 1.04 1.03
Pardtida D D50 <2000 1798 184 1925 1737 0.97 0.90
Parétida E D50 <2000 1798 184 1798 1737 0.97 0.97
14:c. PTVDIs >5000 5010 17 5004 5003.0 1.00 1.00
Shape- PTV DI0 <5500 5440 52 5493 5351.0 0.98 0.97
Easy  Medula D10 <2500 2200 314 1677 2223.0 1.01 1.33
5:c. PTVDYs >5000 5011 16.5 5004 5000 1.00 1.00
Shape-  PTV D10 <5500 5702 220 5493 5503 0.97 1.00
Hard  p\requla D10 <2500 1630 307 1677 1572 0.96 0.94

Fonte: A autora (2021)

Para o caso teste 11: Multialvo, de acordo com as restri¢des de dose do TG-119, 99 %

do volume do alvo central, alvo superior e alvo inferior deve receber pelo menos 5000 cGy,

2500 cGy e 1250 cGy respectivamente. O presente estudo atingiu os objetivos antes

mencionados, sendo evidente na comparacdo com os resultados de referéncia do TG-119, o

plano VMAT realizado neste trabalho tem cobertura mais homogénea para os alvos superior e

inferior e resultados semelhantes para o alvo central. Também pode-se observar que os dados

obtidos neste trabalho sao equivalentes aos resultados obtidos por Mynampati et. al. (2012) para
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os alvos central e superior, porém para o alvo inferior os resultados obtidos para D10 foram
melhores respeitado plenamente os objetivos estipulados pelo TG119.

O caso teste 12: Prostata tem como objetivo que 0 95 % do volume do PTV da prostata
deve receber pelo menos 7560 cGy, e 0 5% do volume de PTV deve ser inferior a 8300 cGy o
que foi alcangado neste trabalho, com valores de 7634 cGy e 8027 cGy, sendo muito
semelhantes aos resultados obtidos no TG-119. Por outro lado, para os OARs (reto e bexiga),
os volumes do 30 % e 10 % devem ser menores que 7000 cGy e 7500 cGy, respectivamente,
de acordo com TG-119, o presente estudo mostrou os resultados para reto de 5511 cGy e 7304
cQy, respectivamente, e para bexiga, os resultados para D30 e D10 foram de 3707 cGy e 5577
cGy que estd muito abaixo da tolerancia definida pelo TG-119. Os dados indicam que os valores
obtidos neste trabalho sdao equivalentes para o PTV, reto e bexiga em relacao aos resultados de
Mynampati et al (2012), porém para a beixiga os resultados obtidos para D30 foram piores mas
mesmo assim, ainda respeitam os objetivos estipulados pelo TG119.

O caso teste 13: Cabeca e Pescogo foi prescrito para receber pelo menos uma dose de
5000 cGy e 4650 cGy no 90 % e 99 % do volume de PTV, respectivamente, assim como que
no mais que o 20 % de PTV deve receber doses superior a 5500 cGy. Estes objetivos foram
cumpridos, tendo como resultados uma dose de 5026 cGy, 4711 cGy e 5279 cGy para o0 90 %,
99 % e 20 % do volume de PTV, respectivamente, que estdo dentro dos objetivos especificados
do TG-119. A medula ndo deve receber mais do que 4000 cGy, enquanto a dose maxima
alcancada na medula foi de 3885 cGy, esta abaixo da restri¢do. A restricdo de dose para a
parétida € ter D50 menor que 2000 cGy, o presente estudo alcangou 1737 cGy para ambas as
parotidas, que € 3 % menor que a dose média do TG-119 com D50 de 1798 c¢Gy, e muito menor
em comparacdo com o objetivo especificado pelo TG-119. No estudo de Mynampati et al.,
(2012) foram capazes de alcancar os objetivos propostos pelo TG-119, mais quando se
compararm os resultados obtidos para D50 das parétidas direita e esquerda, seus resultados
foram piores que os obtidos no presente trabalho, ja que as doses alcangadas s3o maiores que
10 % e 3 %, respectivamente.

De acordo com os objetivos especificados pelo TG-119 para o caso teste 14: C-Shape-
Easy, 0 95 % do volume de PTV deve obter pelo menos 5000 cGy e o 10 % ndo deve ser
superior a 5500 cGy. As doses alcancadas no presente estudo para o PTV foram 5003 cGy e
5351 c@Gy, respectivamente, ja para o 10 % do volume da medula a dose ndo deve ser superior
a 2500 cQGy, neste trabalho a dose recebida pelo 10 % da medula foi de 2223 cGy, indicando
que os objetivos especificados pelo TG-119 foram cumpridos. Quando se comparam os valores

de dose obtidos para o PTV, estdo de acordo com os dados de Mynampati et al (2012) e com
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os objetivos do TG119, ja o valor para a medula estd acima do resultado apresentado por
Mynampati et al., (2012), mas mesmo assim ainda respeitam os objetivos estipulados pelo
TG119.

O caso Teste I5: C-Shape (Hard) tem como restricdes de dose para el 95 % e 10 % do
volume de PTV as mesmas que para o caso teste [4: C-Shape (Easy). As doses alcangadas no
presente estudo foram de 5000 cGy e 5503 cGy, sendo este ultimo 3 % menor que a média
alcangada pelo TG-119. Por outro lado, o objetivo de doses para o 10 % do volume da medula
foi cumprido, apesar de que o resultado obtido foi 4 % menor que a dose média do TG-119.
Outro estudo paralelo que também relataram valores mais elevados para o D10 da medula, foi
Mynampaty et al., (2012) que obtiveram uma dose de 1677 cGy, representando uma dose maior

em 6 %, que o resultado obtido no presente trabalho.

4.3.2 Resultados das Medicoes. Testes preliminares

Pl1:AP:PA

A Figura 37 mostra a distribui¢do de dose e a disposi¢ao dos campos de irradiagdo, para
o caso Teste P1: AP:PA. Se observam as isodoses na faixa de 100 % a 105 %, onde o dosimetro
esta sob a curva de isodoses de 100 %.

Figura 37 - Teste P1: AP:PA. a) Distribui¢do de dose no plano central do isocentro, corte axial, b) Configuragado
dos campos antero-posterior

Fonte: A autora (2021)

Como resultado do caso teste preliminar P1: AP:PA, se pode observar uma dose obtida
com o planejamento de 200 cGy. Quando foram utilizados dosimetros de BeO, foi obtida uma
dose medida de 200,6 cGy, para 0,29 % de diferenca de dose absoluta percentual com a dose
prescrita de 200 ¢Gy no isocentro, localizado na linha média do objeto simulador a 7,5 cm de
profundidade, ja quando foi utilizada a camara de ionizagao CCO1, a dose medida foi de 200,2
cQGy para uma diferenca percentual com a dose prescrita de 0,11 %, sendo este um bom
resultado. O resultado da dose medida obtida pelo dosimetro de BeO foi normalizada pela

relagdo de doses calculada/doses medida no caso teste preliminar P1: AP:PA obtido pela camara
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de ioniza¢do CCOI e, por sua vez, este resultado foi utilizado para normalizar todas as leituras
de doses obtidas pelos outros casos testes mediante a relagdo de doses calculada/doses medida
no caso teste preliminar P1: AP:PA.

A relagdo de dose para normalizagdo no caso dos dosimetros de BeO é:

D .
TPS_AP:PA _ 0,9971

LBeO_AP:PA

A relagdo de dose para normalizag¢ao no caso da camara de ionizagao CCO1 da IBA ¢:

D .
TPS_AP:PA _ 0,9989

L¢r appa
P2:Bandas

A Figura 38 mostra a distribui¢do de dose e a disposi¢ao dos campos de irradiagdo, para
o caso Teste P2: Bandas. Se observam as isodoses na faixa de 20 % a 105 %, cobrindo todos

os pontos de medig¢ao.

Figura 38 - Teste P2: Bandas a) Distribui¢do de dose no plano central do isocentro, corte axial, b) Configuragao
dos campos antero-posterior

Fonte: A autora (2021)

A Tabela 15 mostra os resultados para o caso teste preliminar P2: Bandas, se podem
observar a localizagdo dos cinco pontos criados para medir a doses nas cinco bandas, todos
localizados na linha média do objeto simulador a 7,5 cm de profundidade, para melhor
compreensdo a Figura 38 sera referida. O ponto (isocentro) corresponde a banda central que
esta sob a curva de isodoses verde de ~ 60 a 80 %, o ponto (1ra direita) corresponde a banda
que esta sob a curva de isodose amarela de ~ 80 a 90 %, o ponto (2da direita) corresponde a
banda que esté sob a curva de isodoses vermelha de ~ 90 a 105 %, destacar que neste ponto foi
feita a prescricao da dose de 215 cGy, ja que esta banda es a inica que permanece o tempo todo
exposta a radiagdo, o ponto (1ra esquerda) corresponde a banda que estd sob a curva de isodoses
azul claro de ~ 60 a 40 % e por ultimo o ponto (2da esquerda) corresponde a banda que esta
sob a curva de isodoses roxa de ~ 40 a 20 %. Os outros dados fornecidos pela tabela sdo as

doses medidas utilizando os dosimetros de BeO e a camara de ionizagdo CCO1 da IBA, assim
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como a diferenga de dose absoluta percentual da dose medida com a dose prescrita de 200 cGy

no isocentro.

Tabela 15 - Valores de dose obtidos caso Teste P2: Bandas

Teste L";a;ilzt’:fﬁ“ Pr]e)s()cslf;ta Pli?;;;da Med]i)doas_eBeO Me(li)i(c)l?_(?l Age[g"] ADC[I%]
[cGy] [cGy] [cGy] [cGy]
Isocentro 215 137,1 135,8 135,9 -0,60 -0,55
Ira direita 179,3 180,0 179,3 0,31 0,02
P2:Bandas 2da direita 215,0 214,0 213,1 -0,46 -0,89
Ira esquerda 94,2 90,2 94 .4 -1,88 0,12
2da esquerda 50,4 47,1 51,3 -1,53 0,41

Fonte: A autora (2021)

Para o teste preliminar P2: Bandas, quando foram utilizados dosimetros de BeO para
medir no isocentro localizado na linha média do objeto simulador a 7,5 cm, a dose medida foi
de 135,8 cGy e a calculada de 137,1 cGy, representando um -0,60 % de diferenca, ja quando
foi utilizada a camara de ionizagdo CCO1 da IBA a dose medida foi de 135,9 cGy e a planejada
de 137,1 cGy, com um -0,55 % de diferenga, evidenciando uma boa concordancia entre as

doses.

4.3.3 Resultados das Medicoes. Testes VMAT

Medidas com dosimetros de BeO. Regido de altas doses

A Tabela 16 mostra os valores de dose prescrita, planejada e medida para os cinco casos

planejados com VMAT. Também, na tltima coluna se pode observar as diferencas relativas de

medida—planejada

dose

rescrita dos valores de doses obtidos utilizando dosimetros de BeO, assim como

a média e o desvio padrdo das diferengas, e o limite de confianga para a regido de alta dose.
Com o valor do limite de confianca, deve-se esperar que os pontos medidos estejam

dentro do 95 %. Qualquer diferenca entre a dose medida e a calculada corresponde a incerteza

randomica e pode ter sido causada pela incerteza das medigdes, pela imprecisdo dos métodos

de célculo de dose ou pelas limitagdes na administra¢do da dose.
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Tabela 16 - Desvio da dose medida no PTV com dosimetros OSL de BeO na regido de altas doses, com limite de
confianga associado

Regiiao de alta dose_BeO

Localizacao Dose. Dos.e D0§e
Teste (Pontos) Prescrita Medida Planejada AD [%]

[cGy] [cGy] [cGyl]
I1: Multialvo Isocentro 200 209,6 209,3 0,05
12: Prostata Isocentro 180 184,8 187,5 -1,60
13: Cabeca e Pescoco Isocentro 200 208,6 211,0 -1,32
14: C-Shape (Easy) 2,5 cm anterior 200 207,1 211,0 -2,04
I5: C-Shape (Hard) 2,5 cm anterior 200 218,8 221,9 -1,64
Média [%] -1,31
o [%] 0,80

CL = |[Média| + 1.96 6 [%] 2,89

Fonte: A autora (2021)

Na medicao com os dosimetros OSL de BeO, a média das diferencas de dose entre os
diferentes casos planejados foi de -1,31 % + 0,80 %, e o limite de confianca correspondente
(média + 1,960) foi 2,89 %. Na regido de alta dose ndo foram observadas variagdes de dose em

mais de 2,0 %.
Medidas com dosimetros de BeO. Regido de baixas doses

As Tabela 17 apresenta as diferencas relativas de dose (AD) avaliadas utilizando
dosimetros OSL de BeO, bem como sua média, desvio padrao e o limite de confianga para a
regido de baixa dose.

Na medicao dos pontos dentro da regido de baixas doses (dentro dos OARs), a média
das diferengas de dose para os diferentes casos planejados foi de -1,87 % + 1,30 %, e o limite
de confianga correspondente (média + 1,966) foi de 4,41 %. Na regido de baixa dose foi
observada uma variagdo de dose maior de 2,0 % para os trés casos (I2: Prostata, 14: C-Shape
(Easy) e I5: C-Shape (Hard)) entre a dose planejada e medida, isto pode ser devido a posi¢do
onde se encontram os pontos de medida, qualquer minimo deslocamento, pode acarregar altas
variacoes de dose, mais ¢ bom dizer que isso ndo afetou o resultado final, dos testes para a

regido de baixa de dose.
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Tabela 17 - Desvio da dose medida no PTV com dosimetros OSL de BeO na regido de baixa dose, com limite de

confianga associado

Regido de baixa dose_BeO

Localizacao Dose. Dose Do§e
Teste (Pontos) Prescrita Medida Planejada  AD [%)]

[cGy] [cGy] [cGy]
I1: Multialvo 4,0 cm superior 200 115,1 118,1 -1,56
4,0 cm inferior 65,4 65,6 -0,14
12: Prostata 2,5 cm posterior 180 153,9 157,7 -2,19
13: Cabeca e Pescoc¢o 4,0 cm posterior 200 106,0 107,6 -0,86
14: C-Shape (Easy) Isocentro 200 31,3 38,6 -3,69
I5: C-Shape (Hard) Isocentro 200 30,6 36,2 -2,81
Média [%] -1,87
o [%] 1,30
CL = |Média| + 1.96 ¢ [%] 4,41

Fonte: A autora (2021)

Medidas com camara de ionizacdo CCO1 da IBA. Regido de altas doses

A Tabela 18 apresenta os valores de dose prescrita, planejada e medida para os cinco

casos testes planejados com VMAT, assim como as diferencas relativas de dose (AD) avaliadas

com a camara de ionizacdo CCOl da IBA, com sua média, o desvio padrdo e o limite de

confianga para a regido de alta dose.

Na medi¢do com a camara de ionizagdo IBA CCO1, a média das diferengas de dose para

os diferentes casos testes planejados foi de 0,47 % =+ 1,17 %, e o limite de confianga

correspondente (média + 1,960) foi de 2,77 %. Na regido de alta dose ndo foram observadas

variagoes de dose em mais de 2,0 %.
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Tabela 18 - Desvio da dose medida no PTV com camara de ionizagdo IBA CCO1 na regido de alta dose, com
limite de confianga associado

Regiio de alta dose_CI-CC01

Localizacao Dose. Dose D0§e
Teste (Pontos) Prescrita Medida Planejada AD [%]

[cGy] [cGy] [cGy]
I1: Multialvo Isocentro 200 211,5 209.,3 1,09
12: Préstata Isocentro 180 187,8 187,5 0,18
13: Cabeca e Pescoco Isocentro 200 208,8 211,0 -1,11
14: C-Shape (Easy) 2,5 cm anterior 200 215,1 211,0 2,03
I5: C-Shape (Hard) 2,5 cm anterior 200 2222 221,9 0,17
Média [%] 0,47
o [%] 1,17

CL = |Média| + 1.96 ¢ [%] 2,77
Fonte: A autora (2021)

Medidas com camara de ionizacdo CCOI da IBA. Regido de baixa doses

A Tabela 19 apresenta as diferencas realtivas de dose (AD) avaliadas utilizando a
camara de ionizacdo CCO1 da IBA, assim como sua média, desvio padrdo e o limite de
confianca na regido de baixas doses, para cada caso planejado.

Pode-se observar que a média das diferencas de dose dos diferentes casos planejados
foi de 0,23 % + 0,68 %, e o limite de confianga correspondente (média + 1,96c) foi de 1,57 %.

Tabela 19 - Desvio da dose medida no PTV com camara de ionizagdo IBA CCO1, na regido de baixa dose, com
limite de confianga associado

Regiao de baixa dose_CI-CC01

Localizacio Dose Dose Dose
Teste (Pon tog) Prescrita Medida Planejada AD [%]
[cGy] [cGy] [cGy]
I1: Multialvo 4 cm superior 200 119,6 118,1 0,76
4 cm inferior 66,1 65,6 0,27
. 2.5cm
12: Prostata posterior 180 156.7 157,7 -0,56
4.0 cm
13: Cabeca e Pescoc¢o posterior 200 106.3 107,6 -0,64
14: C-Shape (Easy) Isocentro 200 39,7 38,6 0,53
I5: C-Shape (Hard) Isocentro 200 38,2 36,2 1,00
Média [%] 0,23
o [%] 0,68

CL = |Média| + 1.96 6 [%] 1,57

Fonte: A autora (2021)
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Comparando o presente trabalho com a literatura, se podem encontrar varios estudos
que obtiveram resultados semelhante de limites de confianga para medi¢des de dose na regido
de altas doses. Wen et. al. (2014) conduziu um estudo para comissionar uma maquina
TrueBeam usando o TG-119, obtiveram limites de confianca de 3,0 % =+ 0,7 % e
2,9 % + 1,1 % para planos de IMRT e planos em arcos dinamicos, respectivamente. Outros
estudos foram os de Sharma et al., (2017) que obtiveram um limite de confianca de 4,1 % e o
de Zeppellini and Furnari (2013) mostraram um limite de confianga de 4,95 %. Neste estudo
foram alcancgados valores de limites de confianca de 2,89 % para medidas com dosimetros de
BeO e de 2,77 % para medidas com camara de ionizacdo, correspondendo aos valores
reportados na literatura. J& quando comparamos os resultados obtidos para a regido de baixas
doses do presente trabalho com os mesmos trabalhos citados anteriormente, temos que Wen et
al., (2014) observaram uma diferen¢a de dose (AD) de 0,1 % + 1,4 % para o plano IMRT e
0,8 % + 1,1 % para o plano de arco dindmico e seus limites de confianga correspondentes foram
2,9 % e 2,7 %, respectivamente. Sharma et al., (2017) mostraram um limite de confianga de 4,5
%, assim como Zeppellini and Furnari., (2013) mostraram um limite de confianga de 4,05 %.
Neste estudo foram alcangados valores de limites de confianca de 4,41 % para medidas com
dosimetros de BeO e de 1,57 % para medidas com cdmara de ionizagdo, correspondendo aos
valores reportados na literatura. E importante ressaltar que os estudos mencionados, foram
realizados medindo a dose com camaras de ionizagao.

Na Tabela 20, se mostram os resultados obtidos pelas dez instituigdes que participaram
do protocolo TG-119, medindo com camara de ionizacao, (média, desvio padrao (o), limite de
confianga (CL), valores em cGy e total de medidas realizadas), na coluna Geral, se encontra a
média dos resultados das dez institui¢cdes, assim como os resultados obtidos pelo presente
trabalho com as medidas dos dosimetros de BeO e a camara de ionizagdo CCO1 nos pontos de

alta dose (PTV).

Tabela 20 - Comparagao dos resultados obtidos no presente trabalho com os resultados das instituigoes
participantes do protocolo TG-119, na regido de alta dose

Presente

Instituicoes Trabalho

A B C D E F G H I J  Geral BeO CI-CCO01
Média 0,004 0,012 0,006 -0,01 0,017 0,002 0,001 0,014 0,009 0,008 0,002 0,012 0,005

o 0,023 0,021 0,011 0,004 0,014 0,012 0,044 0,004 0,030 0,019 0,022 0,008 0,012
CL 0,049 0,053 0,028 0,015 0,044 0,026 0,098 0,022 0,068 0,044 0,045 0,028 0,028
Medidas 4 6 5 6 5 3 5 6 6 5 5 5

Fonte: A autora (2021)
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Como se pode observar quatro instituigdes obtiveram valores de limites de confian¢a maiores
que a média reportada pelas dez instituigdes, ja no presente trabalho foram obtidos valores
menores que seis das dez instituicdes e esta dentro do valor de referéncia de 0,045 (4,5 %), para
a regido de alta dose reportado pelo protocolo TG-119.

Na Tabela 21, se mostram os resultados obtidos pelas dez institui¢cdes que participaram
do protocolo TG-119, medindo com camara de ionizagdo, (média, desvio padrdo (o), limite de
confianca (CL), valores em cGy e total de medidas realizadas), na coluna Geral, se encontra a
média dos resultados das dez instituigdes, assim como os resultados obtidos pelo presente
trabalho com as medidas dos dosimetros de BeO e a camara de ionizagdo CCO1 nos pontos de

baixa dose (OARs).

Tabela 21 - Comparagao dos resultados obtidos no presente trabalho com os resultados das instituicdes
participantes do protocolo TG-119, na regido de baixa dose

Instituicoes Presente
Trabalho
A B C D E F G H 1 J Geral BeO CI-CCO01
Média -0,006 -0,01 0,006 -0,01 -0,005 n/a -0,005 -0,008 -0,008 0,045 0,003 0,018 0,002
c 0,007 0,018 0,034 0,006 0,013 n/a 0,005 0,024 0,014 0,021 0,022 0,013 0,007
CL 0,020 0,045 0,072 0,024 0,030 n/a 0,014 0,056 0,036 0,086 0,047 0,044 0,016
Medidas 5 5 5 5 5 1 5 5 5 4 5 5

Fonte: A autora (2021)

Como se pode observar trés instituigcdes obtiveram valores de limites de confianga
maiores que a média reportada pelas noves instituicdes que reportaram resultados, ja no
presente trabalho foram obtidos valores menores que quatro das nove institui¢des quando foi
medido com dosimetros de BeO e menores que oito instituigdes quando foi medido com a
camara de ionizacdo CCO1 da IBA, resultados que se encontram dentro do valor de referéncia

de 0,47 (4,7 %), para a regido de baixa dose reportado pelo protocolo TG-119.



118

5 CONCLUSAO

Foram realizados testes preliminares do comportamento dos dosimetros de BeO e do
objeto simulador desenhado, os quais apresentaram resultados satisfatorios e se conseguiu
proceder com a implementagao do protocolo TG-119 utilizando os dosimetros de BeO.

Todos os casos testes planejados atenderam aos objetivos propostos do protocolo
TG-119 da AAPM, com a excecdo do teste [5:C-Shape (Hard), onde a restri¢cdo de dose para o
10 % do volume da medula ndo foi cumprida, apesar de que o resultado obtido foi 4 % menor
que a dose média do TG-119, sendo este resultado comum entre outros autores, ja que este caso
teste tem objetivos muitos dificeis de alcangar.

Para as medidas de doses absolutas utilizando dosimetros de BeO na regido de alta dose,
a média das diferengas de dose foi de -1,31 % + 0,80 %, e o limite de confianca correspondente
foi de 2,89 %, ja para as medidas utilizando a camara de ionizagcdo CCO1 da IBA, a média das
diferengas de dose foi de 0,47 % + 1,17 %, e o limite de confianga correspondente foi de
2,77 %. Estes resultados mostram que os limites de confianga encontrados com os dosimetros
de BeO e a camara de ionizagao CCO1, estao dentro do limite de confianga de 4,5 % apresentado
no protocolo TG-119, para medidas com camara de ionizagdo em regido de alta dose.

Para as medidas de doses absolutas utilizando dosimetros de BeO na regido de baixa
dose, a média das diferencas de dose foi de -1,87 % + 1,30 %, e o limite de confianga
correspondente foi de 4,41 %, ja para as medidas utilizando a camara de ionizacdo CCO1 da
IBA, a média das diferencas de dose foi de 0,23 % =+ 0,68 %, e o limite de confianca
correspondente foi de 1,57 %. Estes resultados mostram que os limites de confianca
encontrados com os dosimetros de BeO e a camara de ionizagdo CCO1 da IBA, estdao dentro do
limite de confianga 4,7% apresentado no protocolo TG-119, para medidas com camara de
ionizacao em regido de baixa dose.

A proposta deste estudo, que foi implementar o protocolo TG-119 utilizando dosimetros
de BeO, para avaliar a precisdo do processo de administracao da dose de um acelerador linear,
quando utilizado a técnica VMAT, foi cumprida.

Com autiliza¢ao dos dosimetros de BeO na implementagao do protocolo TG-119, foram
encontrados que os limites de confianca tanto para medidas pontuais em regioes de alta dose,
como de baixa dose, ficaram abaixo dos limites de confianca de referéncia apresentados no
protocolo TG-119, pode-se considerar que a implementacado foi correta e o sistema dosimétrico
com base em dosimetros de BeO pode ser utilizado em auditorias e intercomparagdes, nas

clinicas que realizam tratamentos com a técnica VMAT.
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Para a realizacdo de uma auditoria e intercomparacao utilizando o Kit-OSL foi escrito
um Procedimento Normalizado de Operagao (PNO), que contém tudo o processo de realizacao
de imagem, planejamento e administracao dos casos teste propostos por o TG-119, assim como

um questionario sobre a experiéncia de utilizar o Kit-OSL.
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APENDICE A - DIFICULDADES DOSIMETRICAS DOS CAMPOS PEQUENOS

As dificuldades encontradas para medir a dose em campos pequenos estao
relacionadas principalmente a falta de equilibrio eletronico lateral, ao tamanho finito da fonte

de radiacdo e ao tamanho dos detectores utilizados.
Perda de equilibrio lateral de particulas carregadas (LCPE)

Quando o alcance de elétrons secundérios no meio ¢ da mesma ordem de grandeza que
o tamanho do campo, o equilibrio eletronico lateral ndo ¢ alcangado. Para entender as
consequéncias desse efeito, deve-se primeiro entender que papel o equilibrio eletronico
desempenha na medi¢do da dose absorvida.

Quando um campo de radiagdo se propaga em um meio material, os fétons no campo
fornecem energia para os elétrons no meio. A energia por unidade de massa emitida pelo campo
de radiacdo ¢ conhecida como kerma. Os elétrons secundarios gerados pelo campo de radiagao
comecam a se mover através do meio material e a depositar sua energia em outros pontos do
meio. A energia por unidade de massa depositada no meio material ¢ conhecida como dose
absorvida.

Se considerarmos um volume que estd dentro de um campo de radiacao, diz-se que ha
equilibrio de particulas carregadas (CPE, do inglés Charged-Particle Equilibrium) neste
volume, quando em média, os elétrons gerados pelo feixe de radiacdo no volume sao espalhados
fora dele e a0 mesmo tempo sdo substituidos por elétrons da mesma energia gerados fora do

referido volume e que penetram neste volume, como mostra a Figura 39.

Figura A1 - Condigdo de equilibrio de particulas carregadas (CPE)

hv,

Fonte: ATTIX., (2004).
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O CPE existe porque o elétron ez entra no volume v com uma energia cinética 7 igual
aquela realizada pelo elétron e1. Se e; emite um raio-x sv;, €2 também emitird um raio-x idéntico
hv> (em média). Sob CPE, e e e> sdo equivalentes.

Se esta condicdo for satisfeita e as perdas de energia de radiagdo de elétrons sdo
negligenciadas, pode se considerar que, para efeitos de equilibrio energético, os elétrons
gerados no volume pela radiacao incidente depositam toda sua energia neste volume (ATTIX,
2004).

Entdo, existe uma relacdo entre dose absorvida D, e o kerma de colisdo Kco que

frequentemente ¢ denotada como [, que representa 0 momento em que se alcanza o CPE:

D

b= (31

Se os fotons escapam do volume de interesse v, assume-se que B=1.

A Figura 40 ilustra a relagdo entre o kerma de colisdo e a dose absorvida sob condigdes
de Buildup; sob condi¢des de CPE na parte (A) que € um caso hipotético de auséncia de
atenuagdo ou espalhamento de fotons, e sob condi¢cdes de equilibrio transiente de particula
carregada (TCPE, do inglés Transient Charged Particle Equilibrium) na parte (B), que é um
caso realista.

Quando um feixe de fotons de alta energia penetra no meio, o kerma de colisao ¢
maximo na superficie do material irradiado porque a fluéncia de fétons ¢ maior na superficie.
Inicialmente, a fluéncia da particula carregada e, portanto, a dose absorvida, aumenta em funcao
da profundidade até que o alcance dos elétrons secundarios seja atingido, que ¢ a espessura
correspondente a regido de equilibrio eletronico (regido de Buildup).

Se ndo houvesse atenuagao de fotons ou espalhamento no meio, mas ainda producao de
elétrons, uma situacdo hipotética, conforme ilustrado na Figura 40 A, ocorreria: a regido de
acumulo (com B<1) ¢ seguida por uma regido de CPE completo onde D = Kcol (isto €, f=1).

Na situagdo mais realista, no entanto, devido a atenuacao do foton e espalhamento no
meio, ocorre uma regido de TCPE (ver Figura 40 B) onde existe uma relacdo essencialmente
contante entre o kerma de colisdo e a dose absorvida. Esta relacdo ¢ praticamente constante,
uma vez que, em feixes de fotons de alta energia, a energia média dos elétrons gerados e,

portanto, seu alcance ndo muda consideravelmente com a profundidade no meio.
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Figura A2 - Graficos. Kerma de colisdo e dose absorvida em fungéo da profundidade em um meio irradiado por
um feixe de fotons de alta energia

(A)

W
Energia relativa por unidade de massa

Energia relativa por unidade de massa

CPE Regifo de

Buildup

Regita de
Buikdup
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o Profundidade no meio : 2 Profundidade no meio

Fonte: Adaptado de Podgorsak., (2005).

Da mesma forma que definimos o equilibrio electronico pode ser definido o equilibrio
eletronico lateral (LCPE), levando-se em conta apenas os deslocamentos laterais dos elétrons.
Diz-se que o equilibrio eletronico lateral ¢ atingifo quando os elétrons lateralmente espalhados
que deixam um dado volume sao substituidos, em média, por outros da mesma energia que vem
de volumes proximos.

Num campo de tamanho padrdo, se fizermos movimentos na dire¢ao perpendicular ao
eixo do feixe, encontramos uma regido central onde o equilibrio eletronico lateral ¢ alcangado.
A medida que se aproxima da borda do campo, o nimero de elétrons espalhados lateralmente
para fora do campo ¢ maior do que os espalhados para dentro, ou seja, alguns elétrons
espalhados lateralmente fora do campo nao sdo substituidos por outros elétrons da mesma
energia (ver Figura 41). Assim, na borda do campo de radiacdo existe uma regido onde o

equilibrio eletronico lateral ndo ¢ alcangado.

Figura A3 - Esquema de pérdida de equilibrio lateral de particulas carregadas

Campo de fotons amplo Campo de fotons estreito

Volume Volume

Fonte: Adaptado de http://amos3.aapm.org/abstracts/pdf/99-28445-359478-110676.pdf
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Quando as dimensdes de campo sdo reduzidas, a regido central onde ¢ atingido o
equilibrio eletronico lateral diminui em tamanho até ficar reduzido a regido perto da linha
central do campo. Em um campo de radiagdo pequeno a dose nas bordas do campo ¢
substancialmente menor do que a dose no ponto central devido ao desequilibrio eletronico.

Os elétrons de energia mais baixas sofrem mais este efeito, uma vez que o angulo de
dispersao aumenta com a diminuic¢ao da energia. Como consequéncia, o espectro dos elétrons
secundarios endurece, ou seja, a proporcao de elétrons de baixa energia diminui (WU et al.,
1993). Este espectro ndo pode ser medido diretamente, de modo que este efeito foi investigado
por meio de simulacdo de Monte Carlo, concluindo que a energia média do espectro dos
elétrons secundarios aumenta com a diminui¢do de tamanho do campo e com o aumento da
profundidade (HEYDARIAN et al., 1996).

A perda de LCPE ocorre em feixes de fotons quando a largura média ou raio do feixe
for menor do que o alcance méximo do feixe de elétrons secundarios, que contribuem para
medir a dose absorvida. Essa condi¢do foi quantificada avaliando o Alcance do Equilibrio
Lateral de Particula Carregada (rLcpr, do inglés Lateral Charged Particle Equilibrium range),
definida como o raio minimo de um campo circular para o qual o kerma de colisdo na 4gua e a
dose absorvida na &4gua atingiram os valores determinados por condi¢cdes de equilibrio
transientes de particulas carregadas do feixe largo (TCPE), (ATTIX, 1986; PAPACONTA
DOPOULOS, 2016).

Ao aumentar a qualidade do feixe, o alcance dos elétrons ¢ maior e, portanto, o raio
minimo do campo para o qual o LCPE nao ¢ alcangado aumenta. Na Figura 42, este efeito ¢
mostrado para diferentes energias, onde as razdes de dose na agua (Dw) para kerma de colisao
na agua (K..) foram calculadas por simulagdo de Monte Carlo em 4gua a 5 cm de profundidade
no eixo central do feixe de fotons de alta energia. Os dados sdo plotados como uma fungao do
raio de feixes clinicos estreitos (7/cm) definidos a SSD=100 cm para os feixes de raios X de

alta energia e SSD=80 cm para *°Co (PALMANS et al., 2017).
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Figura A4 - Razdo de dose na agua (Dw) para kerma de colisdo na agua (Kcol)
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Fonte: TRS-483 (IAEA, 2017)

Quando ndo ha equilibrio eletronico lateral, tanto a forma do perfil do feixe quanto a
dose absorvida no eixo central sdo afetados, para que exista equilibrio eletronico lateral ¢
necessario que o didmetro do feixe de radiacao esteja proximo ao alcance maximo dos elétrons
secundarios ou da profundidade maxima da dose (ATTIX, 1986). Dado um feixe de qualidade

TPR20,10, 0 alcance lateral de particulas carregadas 7;-pp (em cm) pode ser estimado por:

Ticpp = 8.369 X TPRyo 10(10) — 4.382 (32)

onde 0 TPR;g 19 € Indice de Qualidade do Feixe de Fotons Convencional, determinado com um
tamanho de campo 10 x 10 cm? Esta equacio foi calculada usando Monte Carlo
(PAPACONTA DOPOULOS, 2016).

Um campo pequeno ¢ considerado como aquele que tem pelo menos uma dimensdo
menor que o 1;cpg. Para levar em consideracdo o fato de que as perturbag¢des no detector sao
afetadas pela falta de equilibrio, considera-se ainda que as condigdes de campos pequenos

também ocorrem quando qualquer ponto no volume sensivel do detector cai a uma distancia

menor do que r.cpe de qualquer borda do campo no valor da dose maxima.
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Oclusdo parcial da fonte primdria de fotons

A obstrucao parcial do feixe de fotons estd relacionada ao tamanho finito da fonte
primaria do feixe de fotons, o ponto focal estendido, que geralmente ¢ determinado pela largura
a meia altura de seu valor maximo (FWHM, do inglé€s Full Width at Half Maximun) da
distribuicdo de fluéncia de fétons de Bremsstrahlung na saida do alvo. Um campo pequeno
criado pela colimagao que bloqueia parte do feixe primario de fétons produzird uma saida de
feixe menor no eixo do feixe em comparagao com os tamanhos de campos onde o feixe nao
esta parcialmente bloqueado. Este efeito de oclusdao do feixe primario torna-se importante
quando o tamanho do campo ¢ comparavel ou menor que o tamanho do feixe primario de fotons.
A oclusio parcial do feixe primdrio de fotons influencia o espectro de particulas e € responsavel
pela inclinacao do gradiente da dose absorvida, que pode ter uma grande influéncia na resposta
do detector. A Figura 43 demonstra essa condi¢do, onde em (A) se pode observar uma visao
total da fonte de radiacdo de feixe direto estendido e em (B) uma visdo parcial da fonte de

radiagdo de feixe direto estendido.

Figura AS - Ilustrag@o do efeito de oclusédo da fonte de radiagdo
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Fonte: Adaptado de: TRS-483. (IAEA, 2017).

Em um acelerador linear para uso clinico, o feixe de fotons ¢ gerado pela colisdo de um
feixe de elétrons acelerados em um alvo. O feixe de fotons produzido na saida do cabegote do
acelerador ¢ formado pelos fotons primarios e pelos fotons espalhados devido a interagdo com

algum material do cabecote (filtros, colimador etc.), mostrado na Figura 44.
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Figura A6 - Esquema dos componentes tipicos do cabegote de um acelerador linear

' ‘-— Colimador priméario

Filtro de achatamento
\:- Camara de ionizagdo

k«w\-— Espelho

‘— Colimador secundario

Fonte: Adaptado de: OLIVEIRA., et al (2013).

A fonte de fotons ndo ¢ pontual, uma vez que as proje¢des ndo convergem para um
ponto Unico, mas formam uma area de tamanho finito. O tamanho da fonte ¢ determinado pelas
dimensdes desta area, embora por vezes, outros pardmetros sdo utilizados para definir o
tamanho da fonte como a largura do feixe de elétrons primarios, a area do filtro aplanador visto
a partir do detector ou a abertura da parte superior do colimador priméario (McKERRACHER
and THWIATES, 2007).

Quando um campo pequeno ¢ definido pelos colimadores terciarios, a fonte deixa de ser
totalmente “visivel” do ponto de vista do detector, isto €, a projecdo da fonte no plano do
detector ndo ¢ completa. Este efeito € causado ja que os fotons espalhados sao absorvidos nos
colimadores terciarios. De fato, a propor¢do de fotons espalhados que alcancam o detector
depende da abertura dos colimadores terciarios (SHARPE et al., 1995; DING et al., 2006). Em
vez disso, a contribuicdo dos fotons espalhados pelos colimadores ¢ desprezivel
(BJARNGARD et al., 1990). A componente primaria, perto ao eixo, praticamente nio é afetada.

Como a componente de menor energia do feixe diminui, o espectro de fétons se
endurece. O espectro de energia de um feixe de radiacdo ndo pode ser medido direitamente, de
modo que este efeito foi estudado por meio de simulagdo Monte Carlo, observando-se que a
energia média do feixe aumenta quando diminui o tamanho do campo (HEYDARIAN et al.,
1996) e os espectros de fotons aparecem deslocados para energias de maior energia (DING et
al., 20006).

Por outro lado, a medida que o campo diminui o espectro de energia do feixe de fotons
se modifica e se torna mais endurecido, conforme mostram os dados da Figura 45, obtidos do

trabalho de (BENMAKHLOUF et al., 2014). Os dados mostram que para um feixe de fotons
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de 6MV, o espectro dos fotons a 10 cm de profundidade apresenta um aumento na energia

média a medida que a dimensdo do campo de radiacao diminui.

Figura A7 - Espectros de fotons de 6MV a 10 cm de profundidade na d4gua em funcéo do campo de radiacdo
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Fonte: Adaptado de BENMAKHLOUEF et al., (2014).

Como consequéncia desse efeito, observa-se que o fator de campo (OF) apresenta uma
diminui¢do muito acentuada para tamanhos de campo abaixo de 1cm x lem (SHARPE et al.,
1995; ZHU and BJARNGARD., 1993; SCOTT et al., 2009). Embora essa diminuigdo possa ser
parcialmente atribuida ao tamanho do detector usado para realizar a medigdo
(MCKERRACHER and THWIATES., 2007).

Finalmente, deve ser considerado que a radiagdo retroespalhada nos colimadores
terciarios pode atingir a cdmara de ionizagdo de controle, localizada dentro do acelerador. Ao
aumentar a sinal desta camara, diminui a taxa de doses do acelerador € a dose absorvida nos
detectores (CRANMER et al., 2011b; SHARPE et al., 1995). A importancia deste efeito
depende do arranjo dos diversos elementos dentro do cabecote do acelerador e deve ser

quantificado durante a implementacdo do mesmo.
Tamanho do detector

A terceira condicao que descreve um campo pequeno ¢ o tamanho do detector em
relacdo ao tamanho do campo de radiagdo. Um detector de radiagdo produz um sinal que ¢
proporcional & média da dose absorvida no seu volume sensivel, e este sinal ¢ afetado pela
homogeneidade da dose absorvida no volume de deteccdo (média do volume). Este efeito ¢
mostrado na Figura 46, onde a curva solida (A) ¢ a curva Gaussiana que representa um perfil
de campo pequeno; a curva tracejada (B) representa a medi¢do de um detector com 5 mm de

comprimento. A curva tracejada com pontos (C) mostra a diferenca entre as duas curvas como
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fracdo da dose méaxima e a seta dupla representa a dimensdo do detector ao longo do eixo de

varredura.

Figura A8 - Ilustracdo esquematica do efeito da média do volume em uma dimensao

1.00 _ [A) — Gaussiana

(B) ww= == pidia 5 mm
0,80
(C) o mem o Difwrenga com

Gaussiana
0.60

040

Porfil lateral do feixe

0.20

0.00 P >

=020 ra— e, A A i Pt A "
200 150 -100  -50 0.0 50 10.0 150 200

Distincia a0 eixo central  mm

Fonte: Adaptada de: TRS 483. (IAEA, 2017).

Além da média do volume, a perturbacao da fluéncia de particulas carregadas (e,
portanto, o desvio das condi¢gdes da teoria da cavidade de Bragg-Gray) devido a presenca de
um detector ¢ uma questdo importante e deve-se notar que ambos os efeitos estdo ligados. Na
presenca de grandes gradientes de dose e na auséncia de LCPE, as perturbagdes de fluéncia
tornam-se extensas e dificeis de modelar. As correcdes para a média do volume também
apresentam uma incerteza maior.

A dose absorvida ¢ a energia por unidade de massa depositada em um ponto pelo campo
de radiacdo. Mas os detectores tém um volume finito, cuja resposta corresponde a integragao
das diferentes contribuicdes para a dose no volume do detector. Se a dose tem uma distribuicao
uniforme no volume do detector, a leitura ¢ proporcional a dose absorvida em qualquer um dos
pontos do detector. Mas se a distribui¢do ndo ¢ uniforme, a leitura € proporcional a dose média
no volume do detector.

As medi¢des de dose em campos de tamanho padrdo sao realizadas na regido perto ao
eixo do feixe, onde a dose apresenta uma distribuigao uniforme. Para obter a dose absorvida na
zona de penumbra, onde a dose diminui significativamente em distancias muito pequenas, sao
usados detectores que fornecem distribuicdes de dose em duas dimensdes, e a dose na regido
proxima ao eixo do feixe ¢ tomada como referéncia para o calculo da dose absorvida na regido

da penumbra.
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Ao se diminuir as dimensdes do campo, a regido em que a distribuicdo da dose tem um
tamanho uniforme ¢ reduzida. Além disso, a largura da zona de penumbra aumenta com a
diminui¢do do tamanho do campo, devido ao desequilibrio eletronico lateral e a que a projecao
da fonte no plano detector ndo ¢ completa. Para campos abaixo de 1cm x 1cm, a regido em que
a dose apresenta uma distribui¢ao uniforme ¢ reduzida em relag¢do ao eixo do campo (PAPPAS
et al., 2006). Assim, a dose varia significativamente ao longo de distancias muito curtas,
gerando grandes gradientes de dose.

Para medir a dose absorvida nessas condigdes, deve-se diminuir o volume do detector
até que a distribuicdo da dose seja tdo uniforme quanto possivel neste volume. Estido descartadas
as camaras de ionizagdo calibradas nas condi¢des de referéncia, uma vez que a dose nao
apresenta uma distribui¢ao uniforme em seu volume e para campos abaixo de lcm x Icm,
algumas vezes elas nem mesmo sdo totalmente cobertas pelo campo.

Para medir a dose absorvida em campos pequenos devem ser usados dosimetros de
volume suficientemente pequeno ou detectores que fornecem distribui¢cdes de dose em duas ou
trés dimensoes.

As maiores dificuldades em medir a dose absorvida em campos pequenos ocorrem na
zona de penumbra. Como o detector fornece a integral de todas as contribui¢des do perfil do
feixe no volume do detector, a funcao a ser medida ¢ suavizada, de modo que um alargamento
da penumbra ¢ observado nos perfis dos feixes.

Para investigar a influéncia do tamanho do detector no alargamento da penumbra do
feixe, devem ser usados detectores de diferentes tamanhos. Mas alguns detectores ndo sdao
equivalentes a tecidos e a perturbacdo introduzidas por eles ¢ dificil de quantificar, de modo
que a influéncia do tamanho do detector na medi¢ao da dose pode ser mascarada.

O resultado do alargamento da penumbra dos feixes em terapias convencionais tem uma
pequena superestimativa da dose nos tecidos circundantes. Mas em algumas técnicas de IMRT,
como step and shoot, os campos sao divididos em pequenos segmentos € as penumbras destes
segmentos se sobrepdem no interior do volume branco. A superestimativa da dose na zona de
penumbra pode levar ao aparecimento de pontos quentes e frios, acarretando desvios no valor
da dose absorvida em até 10 % (LAUB and WONG., 2003).

Como resumo se pode dizer, que para medir com precisdo em um campo pequeno, ¢
crucial entender as caracteristicas do campo e o processo de medicao. A medi¢ao da radiagao
dentro de um campo pequeno pode resultar em erros na medicao devido a falta de equilibrio de
particulas carregadas (LCPE) e os erros na medi¢ao da largura do campo que se sobrepde as

bordas, ou a penumbra, e a perturbacdo que resulta na medi¢cdo da média do volume (DAS et
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al., 2008; LAUB W and WONG T, 2003). Dai em diante, a medicao da radiagdo em um campo
pequeno requer um detector adequado que seja independente da taxa de dose, independente da
energia, independente do angulo, de alta resolugdo e sensibilidade, com boa linearidade,

pequeno e, por ultimo, tecido equivalente (LOW et al., 2011).
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APENDICE B - LUMINESCENCIA OPTICAMENTE ESTIMULADA
Luminescéncia Opticamente Estimulada (OSL)

A dosimetria por Luminescéncia Opticamente Estimulada (OSL, do inglés Optically
Stimullated Luminescence,) consiste no emprego de materiais que t€ém a propriedade que,
quando sdo previamente irradiados, armazenam energia absorvida da radiacdo em estados
metaestaveis, energia esta que €, em parte, ¢ liberada quando o material ¢ estimulado com luz
de comprimento de onda apropriado. Isto ¢ devido a configuragao eletronica do material, que
pode ser conformada pela adi¢do de impurezas durante a produ¢do do material e por tratamentos
térmicos especificos. Entdo, quando o processo de recombinagdo de cargas ocorre, temos a
emissdo de luz que, utilizando equipamentos adequados, pode ser utilizada para determinagao
da dose de radiacdo absorvida pelo material. (MCKEEVER, 2011; YUKIHARA e
MCKEEVER, 2011).

A dosimetria OSL consiste na medi¢do da luz emitida pelo material, em certa faixa de
comprimentos de onda, durante a iluminagdo com fonte de luz controlada de comprimento de
onda maior. A intensidade de luz medida esta relacionada com o estimulo do material e com a
quantidade de radiacdo a que foi previamente exposto.

A luz que ¢ aplicada para a obtenc¢ao do sinal OSL estimula o cristal, e libera elétrons
ou lacunas nos estados metaestaveis devidos aos defeitos dos materiais, que comumente sao
chamados de armadilhas. Assim, torna-se possivel a recombinag¢ado entre cargas para a liberagao
de energia em forma de fotons. Ao estado de energia onde ocorre a recombinagdo de cargas
chama-se Centro de Recombinagao.

O pogo de potencial ou como se conhece “armadilamento”, criado a partir dos defeitos
do cristal, ou seja, um defeito localizado, no qual pode ser capturada uma carga liberada da
banda de condugdo ou da de valéncia. Trata-se de um nivel de energia na banda proibida dessa
rede cristalina. Os defeitos envolvidos no processo OSL podem ser intrinsecos ou extrinsecos,
podendo se relacionar com vacancias de atomos da rede ou com a introducgao de atomos de uma
impureza adicionada ao cristal MCKEEVER, 2011; YUKIHARA e MCKEEVER, 2011).

Uma das principais caracteristicas dos materiais OSL estd a forma como respondem as
radiacoes de diversos tipos e energias. Em particular, para dosimetria de feixes de elétrons e
fotons, a resposta do material com a doce absorvida e com a energia da radiacdo ¢ de grande
importancia para o emprego em radioterapia. Quanto mais proxima essa resposta estiver da

esperada para a agua, melhor o material se presta a dosimetria da radioterapia (IAEA, 2017).
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Modelo de estrutura de bandas e armadilhas

As bandas de energia em um cristal sdo formadas pelo conjunto de niveis de energia
discretos dos atomos que compde o material, que se dividem em (2/+1)N niveis de energia,
onde N ¢ o nimero de atomos no cristal e / ¢ o nimero quantico orbital. As bandas mais
importantes para nos sio as bandas de valéncia e condugao, criadas pelo potencial periddico do
cristal, elas sdo separadas por uma banda gap, a chamada banda proibida, na qual podem existir
apenas niveis de energia localizados introduzidos por defeitos na estrutura cristalina
(BUBE.,1960), que sao irregularidades da rede cristalina e sao os responsaveis por “armadilhar”
elétrons e lacunas que, também sdo responsaveis pelo sinal dptico que esta relacionado com a
dose absorvida no material. A Figura 47 apresenta alguns dos tipos possiveis de defeitos, que
podem ser provocados através de alteragdes no equilibrio termodinamico; dopagem durante o

crescimento do cristal ou a irradiacao por particulas energéticas.

Figura A9 - Tipos de defeitos em cristais
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Impureza
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Fonte: Adaptado de (KEER, H. V., 1993).

Armadilhas e liberagdo de cargas

A radiacdo ionizante ¢ capaz de excitar elétrons para a banda de condugao, deixando
lacunas na banda de valéncia. Os elétrons na banda de conducao ¢ as lacunas na banda de
valéncia ficam livres para se mover na rede cristalina até se recombinarem ou serem capturados
pelos niveis de energia localizados, atuando como armadilhas. A concentragdo de carga
aprisionada nesses niveis de energia localizados fornece um registro da dose total absorvida

pelo cristal. Esse registro pode ser “lido” estimulando as cargas aprisionadas de volta a banda
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de conducido, o que resulta na recombina¢ao e luminescéncia do par elétron-lacuna. Assim, a
intensidade de luminescéncia estimulada ¢ um substituto para a concentracdo de carga
aprisionada e, portanto, a dose absorvida.

Se a diferenca de energia entre a armadilha e a banda for pequena (armadilhas rasas), a
estimulacdo térmica ambiente ¢ o suficiente para liberar a carga. Quando o nivel de energia ¢
mais elevado, necessita-se de mais energia para liberar a carga, fazendo-se necessaria energia
térmica, que € uma temperatura superior a temperatura ambiente, Optica ou de outra espécie.

Os elétrons ficam armadilhados mais préximos a banda de conducdo. Na parte
intermediaria ficam os niveis defeituosos e que sdo responsaveis pela recombinagdo elétron-
lacuna e emissdo OSL. Nesta regido as probabilidades de captura de um elétron e de captura de
uma lacuna sdo iguais. Os niveis mais proéximos a banda de valéncia armadilham lacunas.

O processo se inicia com a interagao da radiagdo com o meio produzindo ionizagdo, ou
seja, enviando elétrons para a banda de conducdo e gerando uma lacuna na banda de valéncia
desde que haja energia transferida suficiente. Apos liberados, os portadores de carga podem
migrar para os centros de armadilhamento e ficar ligados a eles até haver energia suficiente para
a liberagao (estado metaestavel), mas boa parte das cargas liberadas pela irradiagao iré retornar
as suas respectivas bandas. Na Figura 48, as armadilhas de elétrons sdo os defeitos mais
proximos a banda de condug@o e em cima da energia de Fermi Ef, enquanto que as armadilhas
de lacunas estdo localizadas mais proximas a banda de valéncia. A regido que separa as bandas
de condugdo e valéncia ¢ a banda proibida, que contem os niveis de energia introduzidos pelos
defeitos. Ao fornecer energia luminosa ao material, os elétrons armadilhados voltam a banda
de condugdo e ao recombinarem com vacancias em algum centro de recombina¢@o, um foton ¢

liberado.
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Figura A10 - Diagrama de energia do processo de luminescéncia opticamente estimulada
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Fonte: Adaptado de (ATTIX, 1986).

Para este modelo, hd uma Equag@o que rege a probabilidade de cargas armadilhadas em

um dado defeito (armadilha) de energia E, ser liberada termicamente:

P =fe E/k (33)

onde P ¢ a probabilidade de decaimento por unidade de tempo, f o fator de frequéncia, E a
energia necessaria para que ocurra o desarmadilhamento, chamada de energia de ativacdo, k a
constante de Boltzmann, e T ¢ a temperatura.

Podemos observar na Equagao (33) que, apds ser armadilhada, sempre existe uma
possibilidade de a carga ser liberada termicamente, embora essa probabilidade seja, em geral,
muito pequena a temperatura ambiente, razao pela qual a dosimetria OSL pode ser empregada

para avaliar doses integradas em tempos longos.
Modalidades de estimulacao

Devido ao alto grau de controle na estimulagdo que pode ser alcangado com fontes de
luz, varias modalidades de estimulagdo foram propostas ao longo dos anos. A OSL pode ser
obtida empregando-se trés modos de estimulacao: por ondas continuas (CW-OSL), por variagao

da intensidade luminosa (LM-OSL) ou por ondas pulsantes (POSL), ver Figura 49.
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Devido a sua simplicidade, o CW-OSL ¢ a modalidade de estimulagdo recomendada
para a maioria das aplicacdes. O CW-OSL consiste na ilumina¢do continua dos dosimetros
enquanto monitora a intensidade OSL.

A modulagao linear OSL (LM-OSL) foi proposta por (BULUR, 1996) e consiste em
aumentar a intensidade de estimulacdo linearmente enquanto se monitora a intensidade OSL.
A forma prevista das curvas LM-OSL aumenta linearmente com a intensidade de estimulagao,
atinge um pico ¢ diminui para tempos de iluminacao adicionais devido ao esgotamento das
armadilhas. No entanto, a técnica LM-OSL nao demonstrou fornecer nenhuma vantagem
regular sobre a CW-OSL na dosimetria.

A POSL ¢ uma técnica util para dosimetria de baixas doses. A técnica consiste em
estimular o dosimetro com pulsos curtos de luz de LEDs ou lasers, enquanto monitora de forma
assincrona a luminescéncia (YUKIHARA, McKEEVER, 2008; YUKIHARA, 2011). A
frequéncia de pulso ¢ geralmente alta, ou da ordem de centenas ou milhares de hertz, e o sinal
OSL detectado entre os pulsos ¢ integrado em muitos pulsos. Em dosimetros com centros de
luminescéncia caracterizados por longos tempos de vida de luminescéncia, uma escolha
apropriada de parametros de tempo permite a deteccdo da maioria dos sinais OSL enquanto
suprime as contagens associadas a luz de estimulacdo espalhada, melhorando assim as relagdes
sinal-ruido e os limites de detec¢do (MCKEEVER ET AL 1996, AKSELROD E MCKEEVER
1999).



Figura A11 - Representagdo dos principais modos de estimulagdo OSL
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Fonte: Adaptado de (AKSELROD et al, 2007)
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Os métodos baseados em OSL tornaram-se uma ferramenta muito util a area médica,

tanto para dosimetria in vivo como in vitro, para terapia e procedimentos diagnosticos,

principalmente mamografia (AKSELROD et al, 2007). A Laundauer Inc ¢ a empresa que ocupa

o cenario comercial da dosimetria OSL, com sistemas leitores OSL e seu dosimetro Luxel™

(6xido de aluminio), fornecendo servigos de dosimetria capazes de atender hospitais, clinicas

médicas e odontologicas, centros de pesquisa e usinas nucleares (BOTTER-JENSEN et al,

2003).

A técnica de dosimetria OSL apresenta uma aplicagdo diversificada em varias areas,

como em dosimetria das radiacgoes, incluindo a monitoragao individual e ambiental, dosimetria

retrospectiva utilizada para a datagdo de materiais geologicos e arqueoldgicos (TUDELA et al,

2012; ROCCA et al, 2012), reconstru¢ao de doses de radiacdo provenientes de acidentes
nucleares (BOTTER-JENSEN, 2000), dosimetria espacial (YUKIHARA et al, 2006) e
dosimetria clinica (SCHEMBRI e HEIJMEN, 2007).
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APENDICE C - DIMENSOES DO PORTA-DOSIMETRO DO OBJETO SIMULADOR
PROJETADO

Porta-dosimetro

Escala 5:1

Medidas em (mm)

Figura A12 - Dimensdes do porta-dosimetro para trés amostras empilhadas
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Figura A14 - Dimensdes da bandeja do porta-dosimetro
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APENDICE D - TABELA DO ESTUDO DA REPRODUTIBILIDADE INDIVIDUAL

Tabela A1 - Resultado do estudo da reprodutibilidade individual do dosimetro OSL de BeO

DO DOSIMETRO OSL DE BEO

N° Dosimetro LOSLD!"" SosLpin CVOSLDi.n Uy (EOSLDi)

[u.a] [u.a] [Ye] [%e]
1 6.00E+05 1.55E+03 0.26 0.15
2 6.04E+05 1.47E+03 0.24 0.14
3 5.63E+05 7.37E+03 1.31 0.76
4 1.21E+05 3.04E+03 2.52 1.45
5 1.67E+05 2.62E+03 1.57 0.91
6 3.09E+05 4.05E+03 1.31 0.76
7 3.31E+05 3.30E+03 1.00 0.57
8 5.79E+05 4.06E+03 0.70 0.40
9 1.67E+05 2.58E+03 1.55 0.89
10 1.98E+05 4.15E+03 2.10 1.21
11 1.99E+05 2.02E+03 1.01 0.59
12 1.81E+05 2.99E+03 1.66 0.96
13 1.81E+05 3.33E+03 1.84 1.06
14 1.63E+05 3.67E+03 2.25 1.30
15 1.87E+05 2.23E+03 1.19 0.69
16 1.75E+05 1.39E+03 0.80 0.46
17 1.56E+05 3.46E+03 2.22 1.28
18 1.99E+05 5.00E+03 2.51 1.45
19 1.88E+05 3.31E+03 1.77 1.02
20 3.22E+05 2.20E+03 0.68 0.39
21 1.50E+05 1.94E+03 1.29 0.75
22 5.60E+05 3.28E+03 0.59 0.34
23 2.02E+05 3.86E+03 1.91 1.10
24 1.54E+05 2.92E+03 1.90 1.10
25 5.34E+05 1.03E+04 1.92 1.11
26 5.43E+05 5.98E+03 1.10 0.64
27 1.40E+05 3.50E+03 2.49 1.44
28 6.15E+05 5.11E+03 0.83 0.48
29 5.60E+05 2.43E+03 043 0.25
30 1.31E+05 3.26E+03 2.48 1.43
31 5.85E+05 1.62E+04 2.76 1.60
32 5.48E+05 1.21E+04 2.21 1.28

Fonte: A autora (2021)
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APENDICE E - DOCUMENTACAO ENVIADA PARA UMA AUDITORIA DE
QUALIDADE DOSIMETRICA DA TECNICA IMRT/VMAT USANDO O
PROTOCOLO TG-119.

El. PROCEDIMENTO PARA IRRADIACAO DOS DOSIMETROS OSL DE BeO
UTILIZANDO O PROTOCOLO TG-119

ApOs irradiar os dosimetros BeO, eles devem ser devolvidos ao endereco do remetente.

INTRODUCAO

O objetivo desta auditoria ¢ realizar uma verificagdo dosimétrica independente do
sistema IMRT/VMAT, mediante a planejamento e administracdo dos testes propostos por o
protocolo TG-119 da AAPM. Esses testes ndo servirdo para distinguir entre essas fontes de
incerteza da medigao, limitagdes na precisdo dos calculos da dose e limitagdes na distribuicao

da dose, mas servirdo para testar a precisdo geral do sistema IMRT/VMAT.

INSTRUCOES GERAIS

1. Realizar a tomografia com placas de PMMA que inclua as placas do KIT-OSL como se

indica na se¢do B, ou baixe as imagens do http://www.aapm.org/pubs/tg119/default.asp.

2. Transfira o conjunto de dados da imagem para o TPS.

3. Baixe o conjunto de estruturas RT do site http://www.aapm.org/pubs/tgl19/default.asp.,

que inclui volume alvo de planejamento (PTV) e 6rgaos em risco (OAR).

4. Crie os planos de tratamento de IMRT/VMAT (usando gantry estatico ou técnica VMAT)
para o feixe de fotons de 6 MV.

5. A distribuicdo da dose deve estar em conformidade com a dose de prescri¢ao definida no
PTV e arestrigao de dose nos OARs, como definida para cada teste.

6. Transfira os planos de tratamento para o acelerador linear.

7. Posicione o objeto simulador na mesa de tratamento alinhando-o as marcas do objeto
simulador como e faz quando se realiza controle de qualidade de um tratamento de
IMRT/VMAT.

8. Entregue o plano IMRT/VMAT ao objeto simulador.

9. Preencha a folha de dados.

10. Devolva a folha de dados e o objeto simulador ao remetente o mais rapido possivel.



157

11. Envie as informagdes do plano de tratamento eletronico ao remetente.

12. Proteja os dosimetros de irradiacdo acidental, calor excessivo, umidade e fontes de luz.

13. Os dosimetros nao sdao submersiveis € ndo devem ser molhados.

14. Os dosimetros de branco (Br) enviados ndo devem ser irradiados sob quaisquer condigdes

e devem ser armazenados juntamente com o resto dos dosimetros em todos os momentos.

INSTRUCAO TECNICA

A. Recepcio e verificacdo do material (Check-List)

Verifique se todos os itens listados abaixo foram recebidos e marque com uma cruz se

positivo:

©)

O

©)

©)

Placa 1 (placa com sete furos vazados)

Placa 2 (placa com um furo vazado)

Porta-dosimetro Br (porta-dosimetro contendo dois dosimetros de BeO), ¢ o porta-
dosimetro para obter a dose ambiente, de transporte.

Porta-dosimetro P (porta-dosimetro contendo placas de aluminio que substituem o
dosimetro), ¢ o porta-dosimetro para realizar a verificagdo do posicionamento do
objeto simulador.

Dezessete porta-dosimetros numerados (1-17), contendo trés dosimetros de BeO
cada, para a obtencao da dose absorvida nos diferentes casos testes.

Seis blocos s6lidos de tamanho dos porta-dosimetros, para preencher os furos vazados
quando ndo estiverem em uso.

Esta folha de instrugoes.

Folhas de dados (a serem preenchidas e devolvidas ao remetente).

Etiquetas (com instrucdes para a devolucao).

As pecas enviadas sdo mostradas na Figura 53.

Obs.: Os porta-dosimetros ndo devem ser abertos em hipdtese alguma, pois os

dosimetros podem ser facilmente perdidos ou danificados devido ao seu pequeno tamanho.
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Figura A15 - Pegas enviadas ao centro auditado
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B. Aquisicao de imagem e preparacio para planejamento

Remova a placa 1 do Kit-OSL da caixa.

Pegue um grupo de placas de PMMA até completar um objeto simulador de 30 cm x 30 cm
x 15 cm, colocar a profundidade de 7,5 cm a placa 1 do Kit-OSL (ver Figura 54), com os
furos vazados preenchidos com os blocos sélidos.

Faca a tomografia computadorizada do objeto simulador como faria com um paciente, use
um protocolo de tomografia computadorizada apropriado para cabega e pescoco, utilize o
que esta implementado na clinica diaria.

Exporte os dados de tomografia computadorizada para o sistema de planejamento de
tratamento.

Baixe o conjunto de estruturas RT do site http://www.aapm.org/pubs/tgl19/default.asp.,

que inclui volume alvo de planejamento (PTV) e 6rgao em risco (OAR).
Exporte as estruturas para o TPS, para o objeto simulador que vocé tomou as imagens de
TC anteriormente, ou no caso de ndo ter feito o estudo de TC, para o objeto simulador que

baixou do mesmo site que as estruturas.
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Figura A16 - Objeto simulador de placas de PMMA, a) posicionamento da placa 1 no objeto simulador, b)
distribuicdo de placas de PMMA

a) ~
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7.2cm
15ecm  — M 0.7 cm
7.4 cm
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C. Planejamento
7. Planeje o tratamento conforme especificado na prescricio de cada caso teste. Use

parametros de planejamento clinico (por exemplo, grade de calculo de dose, algoritmo de
calculo, etc.). Os processos € métodos de planejamento devem ser os mesmos que seriam
usados para um paciente.

A seguir se resume mediante tabelas a prescri¢ao e os objetivos de doses que devem
ser seguidos no momento do planejamento dos casos testes.

A Tabela 23 mostra a prescricdo de dose a levar a cabo nos testes preliminares P1:

AP:PA e P2: Bandas.

Tabela A2 - Testes preliminares. Prescri¢do

Testes Imagens Campos Dose [cGy] Pontos de medidas

isocentro na linha

2 paralelos média do objeto
P1: AP:PA opostos 200 simulador no plano
(10 cm x10 cm) coronal (7,5 cm de
profundidade)
10 paralelos 5 pontos na linha
opostos 40 - 200 média do objeto
P2: Bandas (3 cmlargurax (25 UM cada simulador no plano
6,9,12e15cm banda) coronal (7,5 cm de
comprimento) profundidade)

As Tabelas 24 e 25 mostram a prescricao e objetivos de dose, respectivamente, a

levar a cabo no teste de controle de qualidade I1: Multialvo.
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Tabela A3 - Prescri¢do de dose teste 11: Multialvo

Testes Estruturas Dose [c¢Gy] Pontos de medidas

isocentro na linha média

do objeto simulador no

I1: Multialvos 200
plano coronal (7,5 cm de
profundidade)
Tabela A4 - Objetivos de dose teste I1: Multialvo
Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior

99% do volume deve receber pelo 10% do volume nao deve receber mais de
Alvo central

menos 5.000 cGy 5300 cGy

99% do volume deve receber pelo 10% do volume nao deve receber mais de
Alco superior

menos 2500 cGy 3500 cGy

99% do volume deve receber pelo 10% do volume ndo deve receber mais de
Alvo inferior

menos 1250 cGy 2500 cGy

As Tabela 26 e 27 mostram a prescri¢do e objetivos de dose, respectivamente, a

levar a cabo no teste de controle de qualidade 12: Prostata.

Tabela A5 - Prescrigcdo de dose teste 12: Prostata

Testes Estruturas Dose [cGy] Pontos de medidas

isocentro na linha
média do objeto

simulador no plano
12: Prostata 180
coronal (7,5 cm de

profundidade) e 2,5 cm

posterior (reto)
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Tabela A6 - Objetivos de dose teste [2: Prostata

Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior
95% do volume deve receber pelo menos 5% do volume ndo deve receber mais de
Préstata (PTV)

7560 cGy 8300 cGy

R 30% do volume nio deve receber mais de 10% do volume nédo deve receber mais

eto
7000 cGy de 7500 cGy
Bexi 30% do volume nio deve receber mais de 10% do volume nédo deve receber mais
exiga

7000 cGy de 7500 cGy

As Tabela 28 e 29 mostram a prescricao e objetivos de dose, respectivamente, a

levar a cabo no teste de con3trole de qualidade I3: Cabeca e Pescoco.

Tabela A7 - Prescrigdo de dose teste 13: Cabega e Pescogo

Testes Estruturas Dose [cGy] Pontos de medidas

isocentro na linha média

do objeto simulador no

13: Cabeca e Pescoco 200 plano coronal (7,5 cm de
profundidade) e 4,0 cm

posterior (medula)

Tabela A8 - Objetivos de dose teste I3: Cabega e Pescogo

Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior

90% do volume deve receber pelo 99% do volume deve receber pelo
Cabeca e Pescoco (PTV)

menos 5000 cGy menos 4650 cGy
Nao mais que 20% do volume deve
recebe mais de 5500 cGy
Nenhuma parte do volume deve
Medula )
receber mais de 4000 cGy
50% do volume deve receber menos
Pardtidas

de 2.000 cGy

As Tabela 30 e 31 mostram a prescri¢do e objetivos de dose, respectivamente, a

levar a cabo no teste de controle de qualidade 14 e I5: C-Shape (Easy e Hard).
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Tabela A9 - Prescrigdo de dose teste 14 ¢ I15: C-Shape (Easy ¢ Hard)

Testes Estruturas Dose [cGyY] Pontos de medidas

isocentro na linha média

do objeto simulador no
14 e I5: C-Shape

200 plano coronal (7,5 cm de
(Easy e Hard)

profundidade) e 2,5 cm

anterior (centro PTV)

Tabela A10 - Objetivos de dose teste 14 e I5: C-Shape (Easy e Hard)

Estrutura Objetivo Superior Objetivo Inferior

C-Shape (PTV para  95% do volume recebe pelo menos 10% do volume ndo deve

ambos casos) 5000 cGy receber mais de 5500 cGy

Medula 5% do volume nido deve receber mais

(C-Shape_Easy) de 2500 cGy

Medula 5% do volume nido deve receber mais

(C-Shape_Hard) de 1000 cGy

8. Transferir o plano de tratamento para a consola do Linac.

9. Alinhar o objeto simulador na mesa de tratamento ao isocentro de tratamento na linha média
do objeto simulador no plano coronal (7,5 cm de profundidade).

10. Realizar imagem de verificacdo do posicionamento, explicacao a seguir.

11. Administrar o tratamento ao objeto simulador com o plano desenvolvido como trataria um
paciente real (por exemplo, use seu registro clinico e verifique o sistema). Distribua uma
fracdo do tratamento.

A continuagdo se explica o procedimento para a irradiacao dos casos testes.
D. Irradiacio
D.1. Imagem de verificacio do posicionamento

1) Carregar no linac um campo de 30 cm x 30 cm.
2) Colocar sobre a mesa de tratamento placas de PMMA até completar uma espessura
de 7,1 cm.

3) Colocar sobre elas a placa 2 do Kit-OSL com o porta-dosimetro P e alinhar com
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ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as marcas dos extremos

da placa.

4) Colocar sobre ela uma espessura de 7,2 cm de placas de PMMA.

5) Mover a mesa verticalmente até que a distancia foco - superficie DFS=92,5 cm, ou

seja, a distancia foco - isocentro DFI=100 cm, ver Figura 55.

6) Tomar a imagem de verificagdo do posicionamento.

7) Sem precisar de ajuste, deslocar a mesa até corrigir o posicionamento para comegar

as irradiagoes.

Figura 17 - Configuragdo para o posicionamento do Kit-OSL e irradiagdo do Teste P1:AP:PA

Ponto Focal
r ?
DFS$=92,5 cm
DFI=100 cm <

7.2¢cm
o 0.7 cm

10 cm x 10 cm
15ecm - - 7A4cm

D.2. Teste Preliminar P1: AP:PA

1))

2)

3)

4)
5)

Retirar o posta-dosimetro P da placa 2 do Kit-OSL e colocar um dos porta-
dosimetros numerados (que contém dosimetros OSL de BeO).

Verificar a posicionamento com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando
como guia as marcas dos extremos da placa.

Colocar sobre ela uma espessura de 7,2 cm de placas de PMMA.

Verificar que a DFS=92,5 cm, ver Figura 55.

Administrar o tratamento.

D.3. Teste Preliminar P1: AP:PA medido com cAmara de ionizacio

1))

2)
3)

Colocar sobre a mesa de tratamento placas de PMMA até completar uma
espessura de 6,5 cm.

Colocar sobre elas uma placa com inserto par colocar a cimara de ionizagdo
Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as

marcas dos extremos da placa.
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5)
6)
7)
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Colocar a camara de ionizagao, registrar os valores de presdo e temperatura da
sala de tratamento.

Colocar sobre ela uma espessura de 6,5 cm de placas de PMMA.

Verificar que a DFS=92,5 cm, ver Figura 56.

Administrar o tratamento.

Figura 18 - Configurag@o para a irradiagdo do Teste P1:AP:PA e medida com camara de ionizagao

Fonte
DFS=92,5cm
DFI=100 cm <
i cl - 7.5cm
1 10 cm x 10 cm
15em - - 7.5em

D.4. Teste Preliminar P2: Bandas

1)
2)

3)

4)
5)

6)
7)
8)

Retirar o porta-dosimetro irradiado no teste anterior e a placa 2 do Kit-OSL
Colocar a placa 1 onde se encontrava a placa 2, com os cinco furos vazados que
tém uma separacao entre eles de 3 cm de centro a centro, alinhados da direita
para a esquerda, ver Figura 57 a).

Colocar cinco porta-dosimetros numerados (que contém dosimetros OSL de
BeO).

Colocar dois blocos solidos nos furos vazados que nao vao a ser utilizados.
Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as
marcas dos extremos da placa.

Colocar sobre ela uma espessura de 7,2 cm de placas de PMMA.

Verificar que a DFS=92,5 cm, ver Figura 57 b)

Administrar o tratamento.
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Figura A19 - Teste P2:Bandas, a) Placa 1 com cinco furos vazados alinhados de direita a esquerda, b)
Configuragdo de irradiag@o

Ponto Focal
b) %

DF5=92.5 cm

DFi=100 can o

i5em T.4em

D.5. Teste de controle de qualidade IMRT/VMAT I1: Multialvo

1) Retirar os posta-dosimetros irradiados no teste anterior.

2) Girar a placa 1, colocar os trés furos vazados que t€ém uma separagdo entre eles
de 4 cm de centro a centro, alinhados da direita para a esquerda, ver
Figura 58 a).

3) Colocar trés porta-dosimetros numerados (que contém dosimetros OSL de
BeO).

4) Colocar quatro blocos so6lidos nos furos vazados que nao vao a ser utilizados.

5) Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as
marcas dos extremos da placa.

6) Colocar sobre ela uma espessura de 7,2 cm de placas de PMMA.

7) Verificar que a DFS=92.5 cm, ver Figura 58 b)

8) Administrar o tratamento.

Figura A20 - Teste I1:Multialvo, a) Placa 1 com trés furos vazados alinhados de direita a esquerda, b)
Configuragao de irradiacao

Ponto Focal

r .

DF$=92,6 em

DFI=100 em

r T.2Zecm

0.7 em

[
Placa 1
15em - = TAdem
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D.6. Teste de controle de qualidade IMRT/VMAT I2: Prostata

1) Retirar os posta-dosimetros irradiados no teste anterior.

2) Colocar sobre a mesa de tratamento placas de PMMA até completar uma
espessura de 5,0 cm.

3) Colocar sobre elas a placa 2 do Kit-OSL com um porta-dosimetros numerados

4) Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as
marcas dos extremos da placa.

5) Colocar sobre a placa 2 uma espessura de 1,8 cm de placas de PMMA.

6) Colocar a placa 1 do Kit-OSL com um porta-dosimetros numerados

7) Colocar seis blocos so6lidos nos furos vazados que ndo vao a ser utilizados.

8) Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as
marcas dos extremos da placa.

9) Colocar sobre ela uma espessura de 7,2 cm de placas de PMMA.

10) Verificar que a DFS=92,5 cm, ver Figura 59.

11) Administrar o tratamento.

Figura A21 - Configuragdo de irradiagdo do Teste 12: Prostata

Ponto Focal
i 4
DFS=925 cm
DFI=100 cm 3

2 | ~ 7.2cm
- aca ? . - 0.7cm
pe— e
15 em Placa 2 - I+ 0.7cm
|~ 50cm

D.7. Teste de controle de qualidade IMRT/VMAT 13: Cabeca e Pescoco

1) Retirar os posta-dosimetros irradiados no teste anterior.

2) Colocar sobre a mesa de tratamento placas de PMMA até completar uma
espessura de 3,1 cm.

3) Colocar sobre elas a placa 2 do Kit-OSL com um porta-dosimetros numerados

4) Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as

marcas dos extremos da placa.
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5) Colocar sobre a placa 2 uma espessura de 3,3 cm de placas de PMMA.

6) Colocar a placa 1 do Kit-OSL com um porta-dosimetros numerados

7) Colocar seis blocos solidos nos furos vazados que nao vao a ser utilizados.

8) Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as
marcas dos extremos da placa.

9) Colocar sobre ela uma espessura de 7,2 cm de placas de PMMA.

10) Verificar que a DFS=92,5 cm, ver Figura 60.

11) Administrar o tratamento.

Figura A22 - Configuragdo de irradiagdo do Teste I3: cabega e Pescoco

Ponto Focal

DFS$=92,5 cm
DFI=100 cm 4
7.2cm
L 0.7 cm
3.3cm
15 cm 0.7 cm

3.1cm

D.8. Teste de controle de qualidade IMRT/VMAT 14: C-Shape (Easy)

1) Retirar os posta-dosimetros irradiados no teste anterior.

2) Colocar sobre a mesa de tratamento placas de PMMA até completar uma
espessura de 7,1 cm.

3) Colocar sobre elas a placa 2 do Kit-OSL com um porta-dosimetros numerados

4) Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as
marcas dos extremos da placa.

5) Colocar sobre a placa 2 uma espessura de 1,8 cm de placas de PMMA.

6) Colocar a placa 1 do Kit-OSL com um porta-dosimetros numerados

7) Colocar seis blocos solidos nos furos vazados que ndo vao a ser utilizados.

8) Alinhar com ajuda dos lasers e o reticulo do campo, tomando como guia as
marcas dos extremos da placa.

9) Colocar sobre ela uma espessura de 4,7 cm de placas de PMMA.

10) Verificar que a DFS=92,5 cm, ver Figura 61.

11) Administrar o tratamento.



Figura A23 - Configuragdo de irradiag@o do Teste 14 e 15: C-Shape (Easy-Hard).

Ponto Focal

DFS$=92,5 cm

DFI=100 em 4

¢ 1 3 4,7 cm
Placa 1 - ] H 0.7 cm
1,8 ecm
L Placa 2 - U,T cm

15em 7.1 cm

D.9. Teste de controle de qualidade IMRT/VMAT 14: C-Shape (Hard)

1) Retirar os posta-dosimetros irradiados no teste anterior.

2) Realizar os passos 2-11 do teste anterior (I14: C-Shape (Easy))
12. Preencha a folha de dados.

13. Retorne o seguinte para ao remetente:

e Kit-OSL, contendo:

o

O

©)

©)

O

o

Placa 1

Placa 2

Porta-dosimetro Br

Porta-dosimetro P

Dezessete porta-dosimetros numerados (1-17)

Seis blocos so6lidos de tamanho dos porta-dosimetros

e Folhas de dados

15. Envie as informagdes do plano de tratamento eletronico para exemplodecorreo@ufpe.br
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o Distribuicdes de isodose em copia impressa original no plano central do isocentro,

corte axial, sagital e coronal.

o Pagina de resumo do planejamento de tratamento.

o Uma copia dos resultados da medida com camara de ionizagdo do teste P1: AP:PA.



E2. FOLHA DE DADOS DA IRRADIACAO DE DOSIMETROS OSL de BeO.
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Equipamento N° Série

Energia

Centro colaborador

Endereco N° Comp

CEP Cidade Estado

Telefone

Responsavel pelas irradiacées

Email Telefone

Data de irradiacao

Hora de irradiacio

Tabela A1l - Resultados do Planejamento Teste 11: Multialvo

TG-119
Parametros de Objetivo Atingido
Teste Estructura
planejamento [eGy] [eGy]
D99 >5000
Centro
D10 <5300
D99 >2500
I1:Multialvo Superior
D10 <3500
D99 >1250
Inferior
D10 <2500

Tabela A12 - Resultados do Planejamento Teste 12: Prostata

TG-119
Parametros de Objetivo Atingido
Teste Estructura
planejamento [eGy] [eGy]
D95 >7560
PTV
D50 <8300
D30 <7000
12: Prostata Recto
D10 <7500
D30 <7000
Bexiga

D10 <7500
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Tabela A13 — Resultados do Planejamento Teste [3: Cabega ¢ Pescogo

TG-119
Parametros de Objetivo Atingido
Teste Estructura
planejamento [eGy] [eGy]

D90 >5000

PTV D99 >4650

D20 <5000

13: Cabeca e Pescoc¢o

Medula Dmax <4000

Parotida D D50 <2000

Parotida E D50 <2000

Tabela A14 — Resultados do Planejamento Teste 14: C-Shape (Easy)

TG-119
Parametros de Objetivo Atingido
Teste Estructura
planejamento [eGy] [eGy]
D95 >5000
PTV
14: C-Shape-Easy D10 <5500
Medula D10 <2500

Tabela A15 - Resultados do Planejamento Teste 15: C-Shape (Hard)

TG-119
Parametros de Objetivo Atingido
Teste Estructura
planejamento [eGy] [eGy]
D95 >5000
PTV
I5: C-Shape-Hard D10 <5500

Medula D10 <1000




Tabela A16 — Resultados da Irradiagdo Testes preliminares

Testes preliminares

Dose Dose
Localizacao
Teste Prescrita  Planejada

(Pontos)

[cGy] [cGy]
P1: AP:PA Isocentro
P1: AP:PA_CI Isocentro
P2: Bandas Isocentro

Tabela A17 — Resultados da Irradiagao Testes VMAT. Regido de alta dose

Testes VMAT-Regido de alta dose

Dose Dose
Localizacao
Teste Prescrita Planejada

(Pontos)

[cGy] [cGy]
11: Multialvo Isocentro
12: Prostata Isocentro
13: Cabeca e Pescoc¢o Isocentro

14: C-Shape (Easy)
I5: C-Shape (Hard)

2.5 cm anterior

2.5 cm anterior

Tabela A18 - Resultados da Irradiagdo Testes VMAT. Regido de baixa dose

Testes VMAT-Regido de baixa dose

Teste

Dose Dose
Localizacao
Prescrita Planejada
(Pontos)
[cGy] [cGy]

I1: Multialvo

12: Prostata

13: Cabeca e Pescoc¢o
14: C-Shape (Easy)
I5: C-Shape (Hard)

4 cm superior
4 cm inferior
2.5 cm posterior
4.0 cm posterior
Isocentro

Isocentro
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E3. QUESTIONARIO SOBRE O USO DO KIT-OSL

EXPERIENCIA NA UTILIZACAO DO KIT - OSL NA AUDITORIA.
Neste formulario, ¢ feita uma série de perguntas a fim de obter um retorno sobre o uso do

Kit-OSL e as informagdes enviadas, para avaliacdo da experiéncia.

Q.1. As informagdes providenciadas no procedimento sdo faceis de entender?

Discordo Ol O 2 O 3 O ) O 5 Totalmente de

Totalmente acordo

Q.2. A folha de dados pode ser preenchida facilmente, sem dificuldades?

Discordo Ol O ; O 3 O ) O 5 Totalmente de

Totalmente acordo

Q.3. O Kit-OSL pode ser manuseado com facilidade?

Discordo Ol O ; O 3 O ) O 5 Totalmente de

Totalmente acordo

Q.4. As marcas de posicionamento das placas sdo uteis para posicionar corretamente o
objeto simulador?

Discordo Ol O 2 O 3 O ) O 5 Totalmente de

Totalmente acordo

Q.5. A etiquetagem das placas e dos porta-dosimetros recebidos ¢ util para a sua

identificacdao?
Discordo O O O O O Totalmente de
Totalmente 1 2 3 4 5 acordo

Q.6. Comentarios e / ou sugestdes adicionais




