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C A L C U L O INDEPENDENTE DAS UNIDADES MONITORAS E T E M P O S DE 

T R A T A M E N T O EM RADIOTERAPIA 

Márcio Rogério Müller 

R E S U M O 

Neste trabalho foi desenvolvido e aplicado um sistema de venficação 

independente de cálculos em Radioterapia, elaborado em linguagem de programação 

Visual Basic™, O programa computacional executa cálculos de unidades monitoras e de 

tempos de tratamento, baseado no algoritmo de cálculo manual. Os cálculos executados 

pelo sistema independente foram inicialmente comparados aos cálculos manuais 

elaborados pelos físicos médicos do Instituto de Radioterapia do Hospital das Clinicas da 

Universidade de São Paulo. Nesta etapa os resultados encontrados para os mais de 

duzentos campos estudados foram similares aos encontrados na literatura; desvios maiores 

que ± 1% foram encontrados em apenas cinco casos que envolveram erros no cálculo 

manual. A aplicação do sistema independente, nesta etapa, poderia ter identificado erros de 

até ± 2,4%. Com base nestes dados, o sistema foi validado para uso na rotina clinica. Em 

um segundo momento, os cálculos foram comparados aos cálculos elaborados pelo sistema 

de planejamento de tratamento computadorizado CadPlan '^ . Nestes casos, novamente, os 

resultados se compararam aos resultados publicados em trabalhos similares e permitiram o 

levantamento de patamares de aceitação das discrepancias entre os cálculos executados 

pelo sistema independente e os cálculos elaborados a partir do sistema de planejamento, 

separados por região anatômica, conforme recomendado pela literatura recente. Para os 

feixes de 6 MV, os patamares de aceitação para desvios entre os cálculos de unidades 

monitoras, separados por região de tratamento foram os seguintes: mama ± 1,7%; cabeça e 

pescoço ± 2%; hipófíse ± 2,2%; pelvis ± 4 , 1 % e tórax ± 1,5%. Para os feixes de 15 MV, o 

patamar sugerido para pelvis foi de ± 4 ,5%. 
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I N D E P E N D E N T CALCULATION O F T H E M O N I T O R UNITS AND TIMES OF 

T R E A T M E N T IN R \ D I O T E R A P Y 

Márcio Rogério Müller 

A B S T R A C T 

In this work, an independent verification system of calculations in radiotherapy 

was developed and applied, using Visual Basic™ programming language. The 

computational program performs calculations of monitor units and treatment time, based 

on the algorithm of manual calculation. The calculations executed for the independent 

system had initially been compared with the manual calculations performed by the medical 

physicists of the Institute of Radiotherapy of the Hospital das Clinicas da Universidade de 

São Paulo. In this step, the results found for more than two hundred fields studied were 

similar to those found in the literature; deviafions larger than ± 1% were found only in five 

cases involving errors in manual calculation. The application of the independent system, in 

this stage, could have identified errors up to ± 2,4%. Based on these data, the system was 

validated for use in clinical routine. In a second step, calculations were compared with 

calculations realized by the treatment computerized planning system CadPIan™. When, 

again, the results were similar to those published in other works allowing to obtain levels 

of acceptance of the discrepancies between the calculations executed for the independent 

system and the calculations developed from the planning system, separated by anatomical 

region, as recommended according by the recent literature. For beams of 6 MV, the levels 

of acceptance for deviations between the calculations of monitor units, separated by 

treatment region were the following; breast ^ 1.7%, head and neck + 2 % ; hypophysis 

± 2.2%; pelvis ± 4 . 1 % and thorax ± 1.5%. For beams of 15 MV, the level suggested for 

pelvis was of ± 4 .5%. 
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1. I N T R O D U Ç Ã O 

l . í . CONSIDERAÇÕES INICIAIS 

Os experimentos de Wilhlem Conrad Roentgen, professor de uma universidade 

alemã, com os raios catódicos, levaram-no à descoberta dos raios-X em 1885*. A idéia de 

aplicar radiações ionizantes, tanto na medicina diagnóstica quanto no tratamento do câncer, 

foi quase imediata. 

No mesmo ano, o própno Roentgen tirou a pnmeira radiografia de seres 

humanos e, no ano seguinte, uma paciente portadora de um carcinoma de mama foi tratada 

com radiação ionizante. O uso de radiações ionizantes mostrou-se um bom aliado tanto no 

tratamento quando na cura do câncer. 

Dados publicados pelo Instituto Nacional de Câncer - FNCa" indicam o câncer 

como um dos principais problemas de saúde pública no Brasil e que, a cada ano, aumenta o 

número de casos dessa doença. Informações como essas remetem à necessidade premente 

de recursos cada vez mais eficazes para o tratamento desse tipo de doença, 

A radioterapia isolada ou em conjunto com a cirurgia, ou ainda a 

quimioterapia, tem se mostrado um tratamento bastante eficaz, tanto no controle quanto na 

cura de grande parte dos diferentes tipos de câncer. 

O objetivo principal da radioterapia é irradiar o volume tumoral com uma dose 

suficiente para eliminar o tumor, ou seja, a cura do paciente, ou ainda, diminuir o volume 

do tumor no denominado tratamento paliativo, Como a radiação e potencialmente danosa a 

todos os tecidos, todo o tratamento deve ser efetuado procurando-se evitar ao máximo os 

danos ocasionados aos tecidos sadios que, porventura, venham ser atingidos. 



A radioterapia se divide em duas categorias; a braquiíerapia e a teleterapia. A 

braquiterapia é o tratamento feito através de radionuclideos na fonna de fontes seladas, 

colocadas próximas ao volume tumoral, em contato com o tumor ou ate mesmo 

implantadas no próprio alvo a ser tratado. O uso de fontes de radiação com distâncias 

grandes com relação ao paciente, quando comparadas com a braquiterapia, é conhecido 

como teleterapia. Os equipamentos unlizados em teleterapia op)eram com energias maiores 

que 1 MV, sendo classificados na literatura como equipamentos de megavoltagem' \ 

No Brasil, existem vános serviços de radioterapia e segundo a Comissão 

Nacional de Energia Nuclear (CNEN)^ foram catalogados, em 2000, 156 ser\ iços de 

radioterapia que totalizam 215 equipamentos para teleterapia, sendo que 113 são 

equipamentos de telecobaltoterapia e 102 são aceleradores lineares. Recentemente, a 

aquisição de novos aceleradores lineares pelos serviços de radioterapia brasileiros tem 

aumentado, visando a re-equipamentação desta atividade no Brasil. 

1.2. DOSE PRESCRITA E DOSE LIBERADA 

Com o desenvolvimento e avanço tecnológico, a radioterapia requer que doses 

altas de radiação sejam liberadas no tumor com precisão cada vez maior. Segundo as 

recomendações da Comissão Internacional de Unidades e Medidas de Radiação (ICRU) na 

Publicação 24 ' , a dose liberada não deve se desviar mais que ± 5 % da dose prescrita. Mais 

recentemente as novas recomendações da ICRU na Publicação 62'', bem como os trabalhos 

de Mijnheer et alJ e Wambersie eí al.^ propõem que a incerteza na dose liberada não deve 

ser maior que i 3,5%. 

Como somente uma parte da incerteza total da dose se origina do processo de 

cálculo no planejamento do tratamento, a tolerância para a precisão dos sistemas de 

planejamento de tratamento computadorizados - SPTC, tem que ser adequadamente 

menor. 

As incertezas na dose liberada podem ser introduzidas na fase de tratamento 

(incluindo a calibração da unidade de tratamento) ou durante o processo de determinação 

das unidades monitoras - UM, ou do tempo de tratamento para telecobaltoterapia, 

determinado a partir da prescrição da dose pelo radioterapeuta (preparação do tratamento). 



Erros na deterininação das IJM, ou do tempo de tratamento, oriundos da fase de 

planejamento, podem afetar potencialmente todo o andamento do tratamento. Portanto, são 

falhas particularmente preocupantes e, sendo assim, devem ser evitadas. 

Para os cálculos computadonzados das UM, acompanhados ou não por uma 

distribuição da dose, as incertezas podem estar mais caracterizadas como originárias dos 

seguintes parâmetros: dados de entrada do feixe, algoritmo de cálculo, uso incorreto do 

sistema e falha na transferência de dados para a ficha técmca de tratamento do paciente. 

Embora exista a possibilidade de que um erro de dose significativo possa se originar do 

algoritmo ou dos dados de entrada do feixe, o comissionamento do sistema de 

planejamento é projetado para minimizar este nsco. Segundos os trabalhos realizados por 

Dunscombe et al.'^ utilizando um simulador antropomórfico, as diferenças entre dose 

prescrita e dose liberada devem estar situadas em até ± 3 % durante o comissionamento do 

sistema de planejamento. 

Na prática clínica, as fontes mais prováveis de erros sistemáticos na liberação 

da dose em pacientes individuais se onginam de falhas humanas no uso do sistema de 

planejamento, na manipulação e transferência de dados, tais como: compreensão incorreta 

dos protocolos de normalização, erro de interpretação dos dados de saída do sistema e 

erros de transferência de dados para a ficha técmca de tratamento. 

Um procedimento de garantia da qualidade no processo radíoterapêutico, que 

verifique as unidades monitoras (UM), calculadas por um sistema de planejamento 

computadorizado de tratamento, é extremamente necessário para assegurar que a dose a ser 

liberada ao paciente seja precisa. 

1.3. OBJETIVOS 

Os argumentos expostos fundamentam a necessidade do desenvolvimento de 

uma metodologia para a verificação dos cálculos das U M realizados por sistemas de 

planejamento de tratamento computadorizados em radioterapia. Tais sistemas têm sido 

adquiridos de maneira crescente pelos serviços de radioterapia no Brasil. Dessa forma, o 

trabalho apresentado foi desenvolvido norteado pelos seguintes objetivos específicos: 



• Desenvolver um algoritmo fundamentado na prática clínica e nas 

recomendações da literatura recente para elaboração de um programa computacional, em 

linguagem de programação Visual Basic 6 . 0 p a r a o cálculo independente de UM para 

verificação dos cálculos efetuados por qualquer sistema de planejamento; 

• Investigar a precisão do método computacional empregado pelo sistema de 

planejamento computadorizado de tratamento comercial CadPlan™, sistema mais 

comumente utilizado nos serviços de radioterapia do país; 

• Construção de um bando de dados que facilite a consulta aos cálculos 

efetuados pelo sistema; 

• Estabelecer os límites de precisão para qualquer sistema de planejamento ou 

até mesmo para uma nova versão a ser comissionada; 

• Definir os limites de tolerância aceitáveis para o cálculo independente de 

UM para o sistema de planejamento em questão. 

1.4. REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

Os sistemas de planejamento de tratamento computadorizados, disponíveis 

comercialmente e que são freqüentemente utilizados nos serviços de radioterapia, 

executam o cálculo das UM ou do tempo de tratamento para a liberação da dose prescrita 

ao paciente. 

Esses sistemas de planejamento computadonzados utilizam, na maioria dos 

casos, métodos e grandezas físicas diferentes daquelas usadas nos cálculos manuais das 

UM. Este fato é particularmente verdadeiro para os sistemas de planejamento que 

empregam o método de superposição e convolução em seus cálculos'" " . Outros sistemas 

de planejamento empregam dois métodos computacionais distintos para os cálculos das 

UM. O pnmeiro método é aplicado para campos abertos, isto é, sem blocos de proteção ou 

"perda de tecido" no campo inteiro, e empregam fatores relativos de rendimento dos 

campos de radiação, relação tecido-máximo (TMR) e razões de off-axis (FOA)'". O 



segundo método, o de integração do feixe "pencil", é aplicado quando existem 

modificadores de feixe no campo de tratamento, tais como; blocos de proteção; sistema de 

colimação multi-folhas ( M L C ) ; e "perda de tecido"" para o cálculo das U M ' " ' * ' . 

Desde o desenvolvimento desses métodos de cálculo para planejamento de 

tratamentos para feixes extemos, ocorreram muitas discussões a respeito da detenninação 

das U M por meio destes métodos. Isto acontece porque tais modelos não exigem o uso de 

fatores de rendimento relativos dos campos de radiação e fatores de transmissão dos filtros 

compensadores de tecido explicitamente medidos ' ' "^ . Freqüentemente, os dados de 

entrada para o sistema de planejamento são reduzidos e o processo extenso de 

processamento do modelo ocorre no sistema de planejamento. 

Além disto, na medida em que os processos de modelagem dos feixes se 

tomam cada vez mais complexos, toma-se difícil para o físico médico entender ou até 

mesmo verificar tais modelos computacionais de dose. Muitas vezes, tais sistemas de 

planejamento e seus modelos de feixes associados são considerados "cai.xas pretas" pelo 

usuário final - o físico médico"*'"". Para o comissionamento de tais "caixas pretas" é 

importante estabelecer limites de precisão, antes do seu uso clínico. 

O sistema de planejamento analisado neste trabalho em particular, o 

CadPlan™, utiliza as mesmas grandezas físicas e métodos de cálculo utilizados no cálculo 

manual do tempo de tratamento ou das unidades monitoras (UM). Para isso emprega os 

fatores de rendimento dos campos de radiação e fatores de transmissão dos filtros 

compensadores de tecido, parâmetros estes medidos por ocasião do comissionamento da 

unidade de tratamento. 

Publicações recentes sobre garantia da qualidade em radioterapia, têm 

recomendando verificações rotineiras dos cálculos de U M , por meio do cálculo manual 

independente. Este tipo de verificação pode também aumentar a confiança na precisão do 

algoritmo e na integridade dos dados dos feixes utilizados, além de fornecer uma indicação 

das limitações da aplicação dos algoritmos de cálculo de dose convencionais empregados 

pelos sistemas de planejamento"'. 



Trabalhos recentes têm demonstrado a utilidade do cálculo manual como 

ferramenta útil de garantia da qualidade para identificação de erros sistemáticos no 

algoritmo do sistema de planejamento, ou ainda, erros oriundos da fase de planejamento de 

tratamento propnamente dito. 

Recentemente, Starkschall et ai" demonstraram a utilidade do cálculo 

independente como ferramenta de identificação de erros sistemáticos na implementação do 

algoritmo de cálculo do sistema de planejamento. Esta verificação das unidades monitoras 

calculadas e comprovadas por verificações experimentais de diversas situações de 

tratamento pode fornecer uma indicação das limitações da aplicação de algoritmos de 

cálculo da dose convencionais empregados nos sistemas de planejamento. 

Duggan et alr~ levantaram, durante cerca de 19 meses, os desvios entre a dose 

calculada pelo sistema de planejamento e a dose calculada por meio independente, sendo 

que alguns casos foram confirmados por dosimetria in vivo. Os 2 3 2 8 campos estudados 

envolviam as seguintes regiões: cabeça, pescoço, mama, tórax, pulmão, medula, pelvis, 

extremidades e casos mistos. Os resultados foram divididos em três grupos. 

O primeiro grupo envolvia apenas os campos de tratamento onde os desvios 

ficaram situados em no máximo ± 1%, sendo que nesse grupo estavam 90% dos casos. O 

segundo grupo abrangia os campos cujas diferenças estavam situadas na faixa de variação 

entre ± 1% e ± 5%. pertenciam a este grupo quase 10% dos casos. Neste grupo, os erros 

humanos na computação da dose foram responsáveis pela quase totalidade dos erros, 

conforme relatado na TAB. 1. 



TABELA 1 - Levantamento dos erros cometidos no planejamento de tratamento para o 
segundo g r u p o ' \ 

Erro na ficha de 
tratamento ou no 

planejamento 

Porcentagem 
Exemplos j ^ « ^ ^ ^ 

Fatores de 
planejamento 

Uso incorreto ou omissão do fator de retro-
espalhamento, mesa de tratamento ou fatores de 36 
espalhamento dos colimadores 

Cálculo de unidades 
monitoras e tempo 

Erros de cálculo de menor importância, erro de 
tempo em terapia superficial / ortovoltagein ! 

Problemas no 
planejamento 

Falta de correção de heterogeneidades, falta de uso | 
de programa de tamanlio de campo irregular, ponto 9 
de prescrição incorreta i 

Quadrado 
equivalente 

Cálculo incorreto ; 8 

Porcentagem de 
dose profunda 

Eno de interpolação, uso de profundidade incorreta 4 

Dose no isocentro 
Erro na correção de dose após mudança de urudades í ^ 
monitoras, erro de cálculo originário da prescrição 

Prescrição 
Dose por firação inconsistente com tratainento [ 
prévio, energia não especificada 

Correção da lei do 
inverso do quadrado 
da distância 

Omitido ou feito incorretamente 

Dose na medula Omitido ou feito incorretamente 1 

o terceiro grupo totalizava 0 , 3 % dos casos, sendo composto de campos com 

desvios maiores que i 5%. A dosimetna in vivo foi realizada para todos os casos com 

apenas uma exceção. Novamente, erros no procedimento de cálculo levaram a desvios na 

dose efetivamente liberada. No entanto, nestes casos, os erros chegaram a ultrapassar os 

10% sendo, portanto, potencialmente perigosos. 

O estudo conclui que o cálculo independente das UM é uma ferramenta 

imprescindível, a lém de indicar a dosimetria in vivo como complemento do procedimento 

de garantia da qualidade. 

Leszczynski et ci¡}^ publicaram resultados do uso do cálculo independente 

como mecanismo de garantia da qualidade. O sistema tridimensional de planejamento de 

tratamento computadorizado comercial utilizado pelo grupo foi o Helax-TMS™ (Helax 

AB, Uppsala, Sweden). Os cálculos do sistema foram comparados com o cálculo 



independente manual, baseado em valores de porcentagem de dose profunda (PDP), 

tabelas de relação tecido-objeto simulador e fatores de transmissão de filtros e de bandejas. 

O estudo envolveu cerca de 500 campos de tratamento divididos pelas seguintes regiões 

anatômicas: cérebro, cabeça, pescoço, pulmão, esófago, mama, tórax, região 

supracravicular. abdômen, pelvis, próstata e reto. Os resultados indicaram que os cálculos 

manuais, na quase totalidade dos casos, apresentaram um desvio menor que ± 1%, 

conforme apresentado pelo histograma da FIG. 1. 

0.95 0,96 0,97 0,98 0.99 1.00 1,01 1,02 1.03 1,04 1,05 

Dose /Dose 
man ua 1 

FIGURA 1 - Histograma apresentando a distribuição da relação dose calculada por meio 
manual e a dose calculada pelo sistema de planejamento Hela.x-TMS ™ 

Os autores apontam o cálculo independente de U"M como um componente vital 

no programa de garantía da qualidade. 

Chan et al.'' durante cerca de tres anos e meio fizeram comparações entre um 

sistema de planejamento computadonzado comercial, o Pinnacle™ (ADAC Laboratories, 

Milpitas, CA), e um programa independente que reproduzia os cálculos manuais 

independentes baseados em valores de porcentagem de dose profunda (PDP), tabelas de 

relação tecido-objeto simulador e fatores de transmissão de filtros e bandejas. O estudo 

envolveu mais de 13.500 campos de tratamento sendo divididos nos seguintes casos: 

próstata; reto; cérebro; e mama. Foi utilizado no artigo, como base para comparação, o 

estudo da relação entre as umdades monitoras calculadas pelo sistema de planejamento e 



os cálculos independentes das UM executados manualmente, esta relação denominada 

relação entre unidades monitoras (MU^^^,) é definida pela equação 1. 

M U , (1) 

em que; 

MU^pp^; - é o número de unidades monitoras calculadas pelo sistema de planejamento, e; 

manual " ^ ^ númcro de unidades monitoras calculadas por meio independente. 

A relação entre U M para tratamentos que envolvem geometrias semelhantes ás 

geometrias de calibração tais como os casos de próstata, por exemplo, situava-se em tomo 

de 1,01, indicando uma discrepância de 1%, sendo que tais desvios se aproximavam em 

grande parte dos casos de 0,5%. Em uma pequena quantidade de feixes, a relação atingiu 

ou mesmo ultrapassou os 1,02, conforme venflca-se no histograma apresentado na FÍG. 2. 

Próstata 

1.06 

FIGURA 2 - Distribuição da (MU^¿„ ) para casos de próstata"^. 

Em tratamentos envolvendo feixes assimétricos, que utilizam geometrias mais 

complexas, ou seja, mais distantes das condições de calibração, empregados em 

tratamentos de câncer em cérebro, a relação atinge e até mesmo ultrapassa os 1,03 o que 

traduz um desvio de no mínimo 3 % , conforme o histograma apresentado na FIG. 3. 
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1,00 1,02 1,04 1,06 

FIGURA 3 - Distribuição da (MU^,,^, ) para casos de cérebro ' ' . 

O estudo conclui que, embora o cálculo executado pelo a lgontmo manual seja 

menos preciso e se distancie do valor da dose calculada pelo sistema de planejamento e da 

dose efetivamente liberada, á medida que a geometria de tratamento se distancia das 

geometrias de calibração, ainda assim, e uma ferramenta útil na identificação de erros 

sistemáficos e no estabelecimento de patamares de investigação, desde quê diferenciados 

por geometrias diferentes empregadas nos diversos tipos de tratamentos. 

Um estudo comparativo feito por Haslam et al.'^, envolveu cerca de 507 casos 

de tratamento das seguintes regiões anatômicas: cabeça e pescoço, próstata, abdômen, 

pelvis feminina, reto, ânus e casos mistos em 303 pacientes. Neste estudo, foram 

comparados os valores de U M calculados por um sistema de planejamento de tratamento 

computadorizado o C O R V U S ' ^ ( N O M O S Corp., Sewickley, PA) para tratamentos com 

intensidade modulada de feixe e um programa de verificação independente o RadCalc™ 

(Lifeline Software, Inc., Tyler, TX). 

Os dados publicados na literatura mostraram que o cálculo independente 

apresenta, na média, valores 1,4% maiores que os obfidos nos cálculos executados pelo 

sistema de planejamento, com desvio padrão de 1,2%. Novamente os dados apresentam 

aumento nas diferenças entre os cálculos para geometnas mais complexas, enquanto os 
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cálculos envolvendo pelvis feminina se desviam 0,2% em média e casos envolvendo 

cabeça e pescoço atmgem uma discrepância de em média 1.4%, conforme a TAB. 2. 

TABELA 2 - Resumo das discrepâncias entre os valores calculados pelo sistema de 
planejamento e por meio independente, por região de tratamento"'\ 

Região 
Desvio médio (%) 

± desvio padrão (%) 
Número de 

casos 

Todos 1.4 ± 1.2 507 

Cabeça e pescoço 1,4 ± 1,2 284 

Próstata 1,6± 1.1 : 121 

Abdômen 1.1 ±0,6 38 

Casos mistos 1.2 ±1 .4 ! 28 

Péhis feminina 0.2 ± 1.1 ' 22 

Reto e ânus 0.6 ± 0,9 ; 14 

Novamente o cálculo independente foi recomendado como ferramenta de 

verificação dos cálculos executados pelo sistema de planejamento, no estabelecimento de 

patamares de investigação e como parte integrante do sistema de garantia da qualidade. O 

estudo em questão considera que, desvios maiores do que ± 3 % devem ser verificados e 

resolvidos antes da liberação do tratamento ao paciente. Patamares de investigação 

diferenciados para geometrias diferentes são recomendados. 

Dahl et al.'^ compararam três programas computacionais fundamentados em 

diferentes algoritmos para cálculo de dose absorvida para feixes abertos e filtrados. Os dois 

primeiros programas tiveram algoritmos de cálculo elaborados a partir de equações para 

definir os parâmetros de cálculo, enquanto que o terceiro programa utiliza um algoritmo 

baseado nos fatores de rendimentos e fatores de transmissão explicitamente medidos. O 

estudo apontou o terceiro método como mais concordante com os valores de dose 

absorvida. O programa que utiliza o a lgontmo padrão apresentou em 98,2% dos campos 

estudados, desvios de no máximo 0,5%; não foram encontrados desvios maiores do que 

1% para este algoritmo. O primeiro e o segundo programa apresentam desvios maiores do 

que 2 ,5% em 10,7% e 7,6% dos campos respectivamente, conforme pode-se verificar no 

histograma apresentado na FIG. 4. 
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FIGURA 4 - Distribuição dos desvios para os três programas ' 

Nas recomendações finais, os autores concluem que o uso do cálculo 

independente de U M é a principal ferramenta dos mecanismos de garantia da qualidade. 

Diante dos resultados apresentados, a recomendação é que se utilize o cálculo pelo 

algoritmo manual como algoritmo de cálculo das UM. 

Analogamente, Venselaar et al.'^ fizeram um levantamento comparativo entre 

os valores de U M calculados pelo sistema de planejamento e os valores calculados pelo 

algoritmo manual. Os desvios foram tabulados por geometria de campos, tais como: 

quadrados, retangulares, filtrados, bloqueados na parte central do campo, blocos irregulares 

e assim por diante, incluindo ainda campos assimétricos. A TAB. 3 apresenta alguns dos 

resultados obfidos. 
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TABELA 3 - Desvios entre a dose calculada pelo STPC e por meio independente. 
classificados por geometria do campo'^. 

Número 
do teste 

Descrição da 
geomenia do teste 

Número 
de pontos 
no teste 

Desvio 
médio 

(%) 

Desvio 
padrão 

(%) 

i Lúrute de 
! confiança 

: ( % ) 

Tolerância 
(%) 

1 a-c Campos quadrados 108 0.3 0.7 ; L4 .1 

2a-b Campos retangulares 72 0.7 1.1 j 2.3 3 

3 
Distância foco-pele 
pequena 

36 0.2 0.9 
i 
1 L5 

3 

4 Campos filtrados 54 -0,8 1.5 1 3.0 3 

5 
Campo protegido na 
paite central 

18 -2.9 0.4 
1 

4 

6 Plano fora do centro 36 L5 LO i 3.0 3 

7 Proteção irregular 18 2,4 1.4 \ 4.5 3 

8a-b 
Heterogeneidade do 
pulmão 

22 1.4 1.1 3.1 3 

8 c 
Heterogeneidade de ^ j ^ 
osso 

-0.7 0.7 

9 Incidência obliqua 45 0.5 0.9 1 
1.9 

3 

lOa-b Falta de tecido 108 0.7 I.O i 2.2 
-» 

11 Abertura assimétrica 135 0.8 2.1 ! 4.0 3 

12 Campos assimétricos 225 3.5 4-1 4 

Verifica-se um desvio médio de 0 ,3%, com desvio padrão de 0,7%, que foi 

obtido para campos quadrados, situação que reproduz as condições de comissionamento. 

Na medida em que as geometrias vão se afastando dessas condições, os valores de dose 

calculados pelo sistema de planejamento e os valores obtidos por cálculos independentes 

vão se distanciando, como em casos como de proteções irregulares, comuns em diversos 

tratamentos se distanciam em tomo de 2,4%; e os feixes assimétricos em média afingem 

desvio de 3.5%. 

A indicação do cálculo independente de U M pelo algoritmo manual como meio 

de validar o sistema de planejamento e como ferramenta de garanfia da qualidade é feita. 

No entanto, os dados obtidos levaram á recomendação de patamares diferentes de aceitação 

diferenciados por geometrias de irradiação. 
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2. F U N D A M E N T O S T E Ó R I C O S 

2.1. E Q U I P A M E N T O S DE TELETERAPIA 

Para executar tratamentos com radiações ionizantes em Radioterapia, 

atualmente estão disponíveis diversos equipamentos, entre eles encontram-se os 

aceleradores lineares e as unidades de telecobaltoterapia. 

Nos aceleradores lineares, elétrons são acelerados utilizando-se um gerador de 

tensão variável capaz de gerar campos elétricos variáveis em uma série de discos paralelos 

de forma que os elétrons atinjam altas energias. Esse feixe de elétrons pode ser utilizado 

diretamente em tratamentos superficiais, ou ainda, podem colidir contra um alvo de 

tungsténio e gerar feixes de fótons de diversas energias"' . Na FIG. 5 pode-se observar o 

acelerador linear 21 OOC do InRad - HC/FMUSP, durante o recente comissionamento com 

o uso objeto simulador Blue-Phaton, no centro da figura. 

FIGURA 5 - Observa-se na figura um objeto simulador sendo irradiado com câmaras de 
ionização. 

C0W5SÍ0 r̂ iíVCKftM. [£ JicijrtH;- Í«I.''..LCAR/SP-iPEÍi 
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Nas unidades de telecobaltoterapia a radiação é emitida por uma fonte de ''"Co, 

essa fonte natural emite fótons de em média 1,25 MeV. N a FIG. 6 pode-se visualizar o 

cabeçote da unidade de telecobaltoterapia do InRad - HC/FJVTIJSP. 

FIGURA 6 - Cabeçote da unidade de telecobaltoterpia do InRad - HC/FMUSP. 

Os equipamentos de teleterapia, em sua maioria, possuem a capacidade de girar 

a fonte de radiação, ou seja, o foco, em 3 6 0 ° em tomo de um eixo horizontal. A intersecção 

deste eixo horizontal com o eixo central do feixe é o ponto virtual denominado de 

isocentro ' , conforme ilustrado na FIG. 7. 

FIGURA 7 - Ilustração do isocentro em um equipamento de teleterapia'. 
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A distância do foco ao isocentro é urna característica da unidade de teleterapia, 

no InRad - HC/FMUSP, o equipamento de telecobaltoterapia tem isocentro a 80 cm do 

foco, enquanto nos dois aceleradores lineares, esta distância é de 100 cm. 

2.2. A L G O R I T M O DE C Á L C U L O DE UNIDADES MONITOR-AS (UM) E 

T E M P O S DE T R A T A M E N T O 

As particularidades de cada equipamento, o grande número de acessónos 

utilizados e as possiveis técnicas de tratamento, tomam necessária a construção de um 

algoritmo especifico de cálculo para cada unidade de tratamento e para cada técnica de 

tratamento. 

2.3. TÉCNICAS DE T R A T A M E N T O 

O cálculo de unidades monitoras pelo método manual é bem estabelecido na 

literatura e documentos tais como os Boockleí 3 ' " e 6 ' ' da ESTRO fundamentam o 

algontmo utilizado nesses cálculos. A literatura recente também apresenta conceitos 

básicos que possibilitam a elaboração do algoritmo de cálculo'" ' 

Basicamente, o cálculo depende das técnicas de tratamento que podem ser 

divididas em 2 categorias: isocentrica (SAD) e com distância foco-pele constante (SSD). 

Além disso, depende também dos acessónos utilizados na aplicação da técnica por ocasião 

da liberação da dose. 

2.3.L T R A T A M E N T O S C O M DISTANCIA FOCO-PELE CONSTANTE (SSD) 

Se durante todo o tratamento o isocentro for posicionado na pele do paciente 

tem-se o tratamento com distância foco-pele constante (SSD), conforme ilustrado na 

FIG. 8. 
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Eixo - eixo central do feixe 
VT - volume alvo 

FIGLIRA 8 - Ilustração do tratamento com distância foco-pele constante. 

Nesta técnica de tratamento a caractenzação da dose em profundidade é dada 

pela porcentagem de dose profunda (PDP), parâmetro que será definido a seguir. 

2.3.2. T R A T A M E N T O S I S O C Ê N T R I C O S (SAD) 

Nesta técnica de tratamento o volume alvo é posicionado no isocentro. Dessa 

maneira a distância foco-pele, bem como a profundidade de tratamento, são alteradas a 

cada novo campo; no entanto a distância do foco ao volume alvo é mantida constante, 

conforme ilustrado na FIG. 9 . 

Isoceniro 

-í 0 V 

FIGURA 9 - Ilustração de tratamento isocêntrico' 



18 

A caracterização da dose em profundidade nesta técnica de tratamento é dada 

pela relação tecido máximo (TMR), parâmetro que será definido a seguir. 

2.4. C A R A C T E R I Z A Ç Ã O DA DOSE EM PROFUNDIDADE 

A caracterização da dose em profundidade envolve a porcentagem de dose 

profunda (PDP) ou relação tecido máximo (TMR), conforme a técmca de tratamento. 

O fator cone (Fcone), utilizado nos casos de tratamento de mama na unidade de 

telecobaltoterapia, é uma caractenzação da dose em profundidade tomada em condições 

similares às condições de levantamento de porcentagem de dose profunda (PDP), porém 

com a presença do cone de mama. 

2.4.1. P O R C E N T A G E M DE DOSE P R O F U N D A (PDP) 

A porcentagem de dose profunda (PDP) e uma grandeza que caractenza a 

distribuição de dose no eixo central através da nonnalização da dose em uma profundidade 

de referência, que é a profundidade correspondente ao valor de dose máxima, sendo que 

essa profundidade varia de acordo com a energia utilizada. Esta grandeza está associada ao 

cálculo de UM para tratamentos com distância foco-pele constante. 

A porcentagem de dose profunda (PDP) pode ser definida como sendo o 

quociente entre a dose absorvida ( D ^ ) em uma determinada profundidade {p) pela dose 

absorvida na profundidade de dose máxima, ou seja, de equilibno eletrônico (Ai) ' 

forma percentual; para um campo quadrado de área [A] na superfície do objeto simulador, 

distância isocentrica ( / ) e energia {hu), conforme a equação 2. 

\x 100 PDP (>, . - ! , / , / ;{ / ) = 
D, ) " (2) 

A FIG. 10, detalha a definição e geometria para levantamento da porcentagem 

de dose profunda (PDP). 
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fOco 

f = SSD - distância foco-superficie igual 

à distância isocentrica: 

Pmax - proftmdidade de dose máxima, 

p - ponto de dose máxima no eixo centra! 

do feixe 

P - profundidade para obtenção da PDP; 

Q - ponto de ob tenção da PDP; 

A - área delimitada pelo feixe na 

superfície do objeto simulador 

FIGURA 10 - Geometna e definição de porcentagem de dose profunda (PDP), 

O valor da porcentagem de dose profunda (PDP) decresce com o aumento da 

profundidade. Isso se deve a atenuação sofnda pelo feixe no meio em que está sendo feita a 

medida e, pela lei do inverso do quadrado da distância, exceto na região de "'Build-up" que 

é a região onde ocorre o aumento da dose até se atingir o valor máximo. O ponto de dose 

máxima varia com a energia do feixe. 

2.4.2. R E L A Ç Ã O TECIDO MÁXIMO (TMR) 

A relação tecido máximo (TMR) é uma grandeza associada ao cálculo de UM 

em tratamentos isocèntncos, de maneira similar à porcetitagem de dose profunda (PDP). 

Este tem por objetivo caracterizar a dose no eixo central através da normalização da dose 

em uma profundidade de referência. No entanto, por ocasião do comissionamento das 

unidades de teleterapia, o levantamento das tabelas de relação tecido máximo (TMR) é 

tecnicamente difícil, pois é necessária a vanação da altura da coluna de água dentro do 

objeto simulador, ao invés da variação da proftmdidade câmara como é feito na 

porcentagem de dose profunda (PDP). Dessa forma, o valor da relação tecido máximo 

(TMR) é calculado a partir dos valores de porcentagem de dose profunda (PDP) corrigidos 

para algumas condições. 

Uma das correções a serem feitas é do fator de espalhamento-pico (FSP) que é 

definido pela equação 3. 
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F S P = 
D,, 

(3) 

em que; 

- Dose na profundidade de máximo, ou seja, de equilíbrio eletrônico, e; 

D o - Dose no ar (mantidas as condições de equilíbrio eletrônico) na mesma posição de 

A,. 

Além disso, faz-se a correção do inverso do quadrado da distância, dessa forma 

obtém-se o valor da relação tecido máximo (TMR) pelo cálculo apresentado na equação 4. 

TMR[p.Aç,hv) = 
PDP{p,.lf.hv) ¥S?{A.hv) 

100 

f + P 
\-

(4) 

em que; 

TMR (p, , / / Í ; ) - Relação tecido máximo; 

4 , - Area do campo quadrado na profundidade Q, e; 

/ - Distância isocentrica, que é de 100 cm para os aceleradores lineares; 

PnvL\ ' profundidade de dose máxima. 

Os valores de relação tecido máximo (TMR) apresentados nas tabelas 

disponíveis para elaboração do cálculo de UM não possuem a correção para o inverso do 

quadrado da distância. Essa correção é feita conforme a energia utilizada no tratamento. 

Dessa forma a correção foi acrescida no sistema independente na forma de mais uma 

grandeza denominada fator de calibração (F^,,) . U m a vez feitos os cálculos, os valores de 

fator de calibração (F̂ ,,i) encontrados para os feixes de 6 MV e 15 MV são 1,030 e 1,057 

respectivamente. 

A FIG. 11 ilustra a relação entre a relação tecido máximo (TMR) e a 

porcentagem de dose profunda (PDP). 
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f = S S D - distàneia foco-superficie igua! 

a distância isocentrica; 

PmM - profundidade de dose máxima; 

p - ponto de dose máxima no eixo central 

do feixe 

P - proUindidade para obtenção da P D P ; 

Q - ponto de obtenção da P D P ; 

A - área del imitada pelo feixe na 

superficie do objeto simulador; 

A Q - área delimitada pelo feixe na 

profijndidade de obtenção da P D P . 

FIGURA 1 1 - Geometria relacionando a porcentagem de dose profunda (PDP) com a 
definição da relação tecido máximo (TMR). 

2.4.3. FATOR CONE (F,„„,) 

Os tratamentos de mama na unidade de Telecobaltoterapia são feitos com o uso 

de cones específicos, denominados cones de mama. Tais cones possuem proteção de 

chumbo de forma que a área do campo é reduzida á metade. O lado protegido tem a função 

de evitar que o pulmão do paciente receba doses altas por ocasião do tratamento. 

O fator cone (F^,,,^) é uma grandeza que caracteriza a distribuição de dose no 

eixo central de modo similar a porcentagem de dose profunda (PDP). N o entanto, a tomada 

de dados é feita com a presença do cone de mama. 

O cone de mama utilizado na unidade de telecobaltoterapia do InRad -

HC/PMUSP pode ser visto na FIG. 12. 
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FIGURA 12 - Cone de mama utilizado na unidade de Telecobaltoterapia do InRad -
HC/FMUSP. 

2.5. DOSE DE P R E S C R I Ç Ã O 

É a dose terapêutica, prescrita pelo radioterapeuta responsável, a ser liberada 

no volume alvo para o tratamento do paciente. A unidade usual é um sub-múltiplo do gray 

(Gy) o centi-gray (cGy). 

2.6, C A R T A S E C U R V A S DE ISODOSE (Iso) 

As cartas de isodose caracterizam a distribuição volumétrica da dose em 

profundidade, possibilitando dessa maneira a visualização da distribuição da dose no 

volume alvo. Tais cartas são formadas por curvas de isodose, que são linhas que passam 

por pontos de mesma dose. 

As curvas de isodose são um componente importante na tomada de decisão por 

parte do radioterapeuta. Em especial, em tratamentos envolvendo vários campos o físico 

médico, fazendo varias tentativas, posiciona os feixes e acessórios para determinar as 

curvas de isodose mais adequadas ao tratamento. Ao final do processo o radioterapeuta 

decide em qual curva de isodose a dose terapêutica será prescrita. 
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As curvas de isodose, geradas pelo CadPlan™, para urna simulação 

envolvendo um tratamento isocêntrico de pelvis em 4 campos, é apresentada na FIG. 13. 

TM 
FIGURA 13 - Curvas de isodose geradas em simulação feita no CadPlan 

De posse dessas informações o radioterapeuta pode avaliar a dose em 

estruturas críticas e no volume alvo. 

2.7. F A T O R DE N O R M A L I Z A Ç Ã O (FN) 

O Fator de normalização (FN) é a somatória dos pesos de todos os campos. 

Para tratamento em que haja planejamento pelo CadPlan™ utiliza-se o valor fornecido 

pelo próprio sistema de planejamento. 

2.8. C A M P O Q U A D R A D O EQUTVALENTE (cq .e . ) 

Dada a infinidade de combinações de aberturas de lados dos campos, todas as 

grandezas físicas associadas ao cálculo de UlVl, ou tempo de tratamento, são tomadas para 

campos quadrados. A transformação do campo retangular utilizado no planejamento do 
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tratamento, para um campo quadrado equivalente (c.q.e.) é determinada através do Método 

de Clarkson sendo que valores obtidos a partir dessa técnica foram publicados no 

Suplemento 25'^. Tais dados foram interpolados dando origem a urna tabela, onde a 

abenura de lado do campo em cada um dos eixos pudesse vanar de 0,5 em 0,5 cm e, em 

um intervalo que abrangesse desde a abertura de lado do campo de 1 até 40 cm, 

correspondente ao tamanho de campo máximo. A TAB. 4 apresenta um trecho dessa 

tabela. 

TABELA 4 - Lados dos campos quadrados equivalentes (c.q.e.) a campos retangulares' 
.'4 

Lados dos c.q.e. a campos retangulares (cm) 

Lado 
Maior (cm) 

Lado Menor (cm) Lado 
Maior (cm) I.O 1.5 i 2,0 1 2.5 3.0 1 3.5 i 4.0 : 4.5 i 5.0 \ 5,5 ¡ 6,0 

1.0 1.0 1 
1 

L5 L2 L5 i 1 I i i 

2.0 1-4 1.7 2.0 1 
2.5 1.5 1.8 ; • i , 1 

3.0 1,6 2,0 2,4 1 2.7 3.0 1 1 i í 1 
3.5 1.6 I 2.1 2.6 2.9 i 3.2 
4,0 1-7 i 2.2 2,7 3.0 3,4 3.7 4 . 0 ! i 1 
4.5 1.7 1 2,2 2,8 3.2 3.6 3.9 4.3 ! 4.5 1 i 
5.0 1.8 i 2.4 3.0 3.4 3.8 4.1 4.5 i 4.8 5-0 i 

5.5 1.8 2,4 3,0 3,5 4.0 4.3 i 4.6 i 5.0 5.2 5.5 
6.0 1.9 2,5 3.1 i 3.6 4,1 I 4.4 1 4.8 i 5.1 5.5 5.7 6.0 

2.9. C O L I M A Ç Ã O DO FEIXE 

Em muitas técnicas de tratamento os campos de irradiação requendos são 

irregulares, embora a abertura do sistema de colimação interno somente possibilite 

aberturas em formatos quadrados ou retangulares. Para que o campo de irradiação tome 

esses contomos, em geral utilizam-se blocos de chumbo padronizados, ou ainda, blocos de 

uma liga especial conhecida comercialmente como Cerrobend. Na FIG. 14 apresentam-se 

alguns desses blocos. 
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FIGURA 14 - Blocos para colimação do feixe: (a) blocos padronizados; (b) bloco 
confonnacionado para contorno especifico de um paciente. 

O Cerrobend tem densidade de 9,4 g/cm' a 20°C, e ponto de fusão a 70°C . 

Devido ao baixo ponto de fusão esta liga é tecnicamente viável para elaboração de blocos 

colimadores com os contornos necessários á prática clinica. A liga é liquefeita e colocada 

em moldes para tomar os contornos desejados, além de ser reaproveitada após o uso. 

Recentemente tem sido progressiva a aquisição de colimadores de múltiplas-

folhas (MLC) pelos centros de radioterapia. Esses acessórios permitem que o feixe tome os 

mais diversos contornos. Para isso o sistema é dotado de 64 ou 128 lâminas, com espessura 

variando de 0,5 a 1 cm, que ficam posicionadas na saída do feixe. Cada uma das lâminas 

possui um mecanismo de abertura independente. 

Dentre as inúmeras vantagens do uso dos colimadores de múlüplas-lâminas 

(MLC) destacam-se a possibilidade de tratamentos dinâmicos, dado que o fonnato do 

campo pode variar com o equipamento em rotação e rapidez de sua aplicação. 

Os equipamentos de teleterapia do InRad - HC/FMUSP não possuem 

colimadores de múlfiplas-lâminas (MLC). 

2.10. C A M P O Q U A D R A D O E Q U I V A L E N T E C O L I M A D O (c.q.e.c.) 

Devido ás formas irregulares adquiridas pelo campo de irradiação, não é 

possível encontrar valores de campos quadrados equivalentes para tais formas em tabelas. 
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Nestes casos utiliza-se o algoritmo de Clarkson" ' , que computa a quantidade de radiação 

espalhada pelo feixe em cada um dos setores com mesmo ângulo, fazendo uso de relação 

tecido-ar (TAR). A FIG. i 5 ilustra a aplicação desse método utilizando setores espaçados 

de 15°, as partes rachuradas representam as proteções utilizadas. 

FIGURA 15 - Ilustração da aplicação do método de Clarksoiv \ para setores de 15° graus. 

O valor do campo quadrado equivalente colimado (c.q.e.c.) é calculado 

baseado no campo quadrado equivalente e nas colimações interpostas no feixe. Na rotina 

do InRad - HC/PMUSP esse cálculo é executado pelo físico medico, em geral baseado em 

sua experiência adquirida ao longo do tempo. 

O sistema independente desenvolvido neste trabalho, não tem por objetivo 

executar este cálculo. O cálculo do valor do campo quadrado equivalente colimado 

(c.q.e.c) é feito a parte do sistema e inserido diretamente pelo tísico médico. 

2.11, FATOR "OFF-AXIS" ( F O A ) 

Em muitos tratamentos, devido aos contornos da região anatômica, o 

posicionamento do paciente é tal que volume alvo não fíca localizado diretamente no eixo 
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central do feixe, dessa forma a taxa de dose sofre uma variação. O fator "off-axis" ( F O A ) 

corrige a taxa de dose devido a distância do volume alvo em relação ao feixe central. 

2.12. R E N D I M E N T O ( R ) 

A taxa de dose emitida por uma por uma fonte natural diminui com o passar do 

tempo. Na unidade de telecobaltorapia o decaimento temporal da fonte de ^'"Co é calculado 

pela equação 5. 

' - h i ( 2 ) - í 

(5) 

em que: 

R - Rendimento, ou taxa de dose, em cGy/min; 

- Rendimento da fonte na data da instalação, em cGy/min; 

/ - tempo decorrido da data da instalação da fonte e a data do planejamento, em dias; 

7j/2 - Meia vida, no caso do " '̂Co é de 5,261 anos; 

2.13. M U D A N Ç A S NO FELXE O C A S I O N A D A S P OR O U T R O S ACESSÓRIOS 

A presença de qualquer acessório entre o foco e o volume alvo resultará em 

mudança na taxa de dose. A seguir é apresentada uma descrição detalhada desses 

acessórios e das correções a serem feitas no cálculo das U M ou tempos de tratamento. 

2.13.1. F A T O R DE ESPALHAMENTO D O C O L I M A D O R (F^) 

O sistema interno de colimação dos equipamentos de teleterapia produz 

espalhamento do feixe de radiação e, conseqüentemente, altera o valor da taxa de dose. 

Essa vanação depende da energia do feixe e da abertura do sistema de interno de 

colimação. 

O fator de espalhamento do colimador (F^) é a grandeza física que quantifica a 

variação na taxa de dose devido à presença do sistema de colimação interno do 
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equipamento irradiador. É definida como a razão entre a dose em um determinado campo e 

a dose no campo de referência (lOcm x lOcm) em condições isocêntricas, ou seja, a 

100 cm de distância da fonte para os aceleradores lineares e, a 80 cm para a unidade de 

Telecobaltoterapia, no caso específico do InRad - HC/FMUSP. 

Os valores do fator de espalhamento do colimador (F^) são característicos de 

cada equipamento. Por ocasião do comissionamento da unidade, curvas desses valores são 

levantadas para os diversos tamanhos de campo quadrados e profundidades, variando 

conforme a capacidade do sistema dosimétrico e da umdade de tratamento. No entanto, são 

encontradas na literatura tabelas desses valores para avaliar o aceite destas medidas . 

2.13.2. F A T O R DE E S P A L H A M E N T O DO O B J E T O S I M U L A D O R ( F ^ ) 

O objeto simulador faz parte do sistema dosimétrico. Sua presença, por ocasião 

do levantamento das grandezas uülizadas no cálculo das unidades monitoras, provoca 

variação na taxa de dose. 

O fator de espalhamento do objeto simulador ^ F p ) é a grandeza fisica que 

quannfíca a vanação na dose depositada devido á presença do objeto simulador, 

pertencente ao sistema dosimétrico utilizado. O fator de espalhamento do objeto simulador 

( F p ) pode ser definido como o quociente entre a taxa de dose no objeto simulador para um 

dado campo ( ¿ ^ o ) , profundidade de dose máxima, e taxa de dose no ar (D^,) em 

condições idênficas. Esses valores são normalizados para a abertura de campo 

correspondente a um campo de 10 cm x 10 cm. A equação 6 apresenta a definição do fator 

de espalhamento do objeto simulador ( p p ) . 

Um objeto simulador, o Blue Phantom™, ufilizado durante o comissionamento 

do acelerar linear 21 OOC do InRad - HC/FMUSP, é apresentado na F I G . 16. 
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FIGURA 16 - Objeto simulador Blue Phantom™, 

2.13.3. F A T O R RENDIMENTO ( F j 

No acelerador linear 21 OOC, as medidas do fator de atenuação do sistema 

interno de colimação (F^) e do fator de atenuação do objeto simulador ( F ^ ) são reunidos 

em urna única grandeza o fator de rendimento (F^). 

2.13.4. F A T O R DE A T E N U A Ç Ã O D O FILTRO (F^) 

Os filtros compensadores de tecido são muito usados no ajuste das cartas de 

isodose, sendo que tais filtros são absorvedores colocados entre a saída do feixe e o 

paciente. Seu posicionamento deve ser tal que a distância entre o fíltro e o paciente seja de 

no mínimo 30 cm. Dessa maneira evita-se que a contaminação de elétrons ocasionada pela 

presença do absorvedor atinja a pele do paciente. Os equipamentos de teleterapia ptissuem 

dispositivos para encaixe de tais filtros nas distâncias apropriadas. 

O uso desses filtros provoca, conforme mencionado, atenuação do feixe, ou 

seja, diminuição na taxa de dose, sendo que o fator fíltro (Fj.) será responsável pela 
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compensação dessa atenuação. Nos cálculos das U M , pode-se definir o fator filtro (F , ) 

como o quociente entre a taxa de dose para uma determinada abertura de feixe e 

profundidade com a presença do fíltro e ^ taxa de dose obtida nas mesmas 

condições sem a presença do mesmo (Z), ) . Sendo o fator é obtido pela equação 7. 

D, (7) 

Alguns exemplos de filtros utilizados no acelerador linear 2100C do InRad -

HC/FMUSP, são apresentados na FIG. 17. 

d 
(a) 

(b) 

FIGURA 17 - Filtros utilizados no acelerador linear 21 OOC; (a) da esquerda para direita, 
filtros de 15", 30", 45° e 60°; (b) filtro de 60° em destaque. 

2.13.5. FATOR DE A T E N U A Ç Ã O DA BANDEJA ( F , ) 

A bandeja, geralmente feita de acrílico, é um acessório utilizado para suportar 

os blocos de proteção, sendo que sua presença resulta em atenuação do feixe, ou seja, 

diminuição na taxa de dose. O fator bandeja (F,,) faz a compensação dessa atenuação. 
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Podemos definir o fator bandeja (P^) como o quociente entre a taxa de dose 

para urna determinada abertura de feixe e profundidade com a presença da bandeja ( A ) ' ^ 

a taxa de dose obtida nas mesmas condições sem sua presença ( A ) . Sendo determinada 

pela equação 8. 

F 
(8) 

N a FIG. 18 pode-se visualizar a bandeja do acelerador linear 600C do InRad -

HC/FMUSP. 

FIGURA 18 - Bandeja do acelerador linear 600C. 
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3. MATERIAIS E M É T O D O S 

3.1. EQUIPAMENTOS E SISTE.\LA DE P L A N E J A M E N T O DE T R A T A M E N T O 

C O M P U T A D O R I Z A D O 

Este trabalho foi desenvolvido no Serviço de Radioterapia do Hospital das 

Clínicas da Faculdade de Medicina da Universidade de São Paulo - InRad / HC-FMUSP, 

que conta com três equipamentos de teleterapia, sendo: 

• Um equipamento de telecobaltoterapia Megatron S que utiliza uma fonte de 

Cobalto-60 ("'Co); 

• Um acelerador linear modelo CLINAC 600C da Varían, que opera com 

energia de fótons de 6 MV; 

• Um acelerador linear modelo CLINAC - 21 OOC da Varían, que opera com 

energias de fótons 6 e 15 MV. 

O planejamento do tratamento e o calculo de U M para os aceleradores e 

efetuado pelo sistema computadorizado de planejamento de tratamento computadorizado 

comercial CadPlan™ e verificado por cálculo manual. 

Os dados apresentados neste trabalho foram obtidos a partir dos cálculos de 

UM efetuados pelo sistema de planejamento de tratamento comercial CadPlan™, pelos 

cálculos manuais elaborados pelos físicos médicos do hospital e os cálculos gerados pelo 

programa de verificação independente, desenvolvido neste trabalho. 



33 

3.2. CÁLCULO DE UNIDADES M O N I T O R A S (UM) E T E M P O DE 

T R A T A M E N T O 

A etapa inicial do trabalho íbi constituida da elaboração do algoritmo de 

cálculo independente de U M e tempo de tratamento, para os equipamentos de teleterapia 

do InRad - HC/FMUSP. 

Nesse serviço de radioterapia a verificação do cálculo de tempo de tratamento é 

feita pelo algoritmo manual, conforme recomendado pela literatura e reafirmado por 

publicações recentes""""'^. 

Para efetuar o cálculo do tempo de tratamento, levam-se em conta os seguintes 

parâmetros: a dose prescrita, o número de campos e seus respectivos pesos, as curvas de 

isodose. os fatores de rendimento, os fatores de transmissão de filtros, compensadores e 

demais acessórios. No caso da unidade de telecobaltoterapia ainda é necessário, 

contabilizar o decaimento temporal da atividade da fonte de Cobalto-60 ('"^"Co). 

Esses parámetros são medidos explicitamente por ocasião do comissionamento 

da unidade de tratamento para diversas aberturas de campo e profundidades. Esses dados 

são disponibilizados em tabelas que serão consultadas por ocasião da elaboração do cálculo 

independente. 

Valores médios dessas grandezas para vários tipos de equipamentos são 

publicados na literatura, tais como os utilizados nesse trabalho, publicados no Suplemento 

25 Tais dados podem servir para avaliar o aceite dos dados obtidos no comissionamento, 

ou até mesmo para empregá-los na prática clinica no caso de fontes de Cobalto-60 (^'Co). 

Dadas as particularidades de cada equipamento, a grande variedade de 

acessórios e os diversos tipos de tratamento, as combinações possíveis de campos resultam 

em um grande número de possibilidades para liberação da dose por ocasião do tratamento. 

Como os cálculos de U M e tempos de tratamento serão executados por um programa 

computacional, o mesmo foi subdividido de forma a comportar todas essas possibilidades. 

A seguir é apresentada uma descrição detalhada do algoritmo utilizado para os cálculos de 

U M e de tempo de tratamento. 



34 

3.3. A L G O R I T M O PARA C A L C U L O DE T E M P O DE T R A T A M E N T O E M 

T E L E C O B A L T O T E R A P U 

O fato do isocentro do equipamento de telecobaltoterapia estar localizado a 

uma distância de 80 cm do foco do aparelho, toma os tratamentos isocêntricos (SAD) 

tecnicamente difíceis, quando não inviáveis, devido aos contomos do paciente. Este 

equipamento é utilizado quase que exclusivamente para casos de tratamento com uso do 

cone de mama, cabeça e pescoço. Nestes casos em particular, utilizam-se tratamentos com 

distância foco-pele constante (SSD). 

O algoritmo para cálculo do tempo de tratamento, para a unidade de 

telecobaltoterapia, foi subdividido em dois casos: com uso do cone de mama e outros. 

Nos tratamentos que utilizam o cone de mama, o tempo de tratamento depende 

ainda do fator de transmissão do cone utilizado na profundidade de tratamento e das curvas 

de isodose geradas pelo CadPlan™ ou elaboradas manualmente pelo próprio físico médico. 

O fator de isodose é insendo no programa independente diretamente pelo físico médico, 

sendo que o levantamento dessas curvas foge ao escopo desse trabalho. 

Além desses fatores, levam-se em conta o rendimento da máquina (isto é, taxa 

de dose na profundidade de dose máxima) e o uso de fíltro especifíco para cone de mama. 

Tais particularidades levam à construção de um algoritmo especifíco. Para esses casos o 

cálculo de tempo de tratamento é executado pela aplicação da equação 9. 

_ Dose • Peso 

" ( F N / I O O ) - ( I S O / I O O ) . F ; , „ , R ^9) 

em que: 

Tempo - Tempo de tratamento, em minutos; 

Dose - Dose prescrita, em cGy; 

Peso - Peso atribuido ao campo em questão; 

FN - Fator de normalização, que é a somatória dos pesos de todos os campos, para 

tratamento em que haja planejamento pelo CadPlan™, sendo que o valor utilizado é o 

fornecido pelo próprio sistema de planejamento; 



Iso - Curva de isodose escolhida pelo radioterapeuta para o tratamento, elaborada pelo 

físico-médico manualmente ou com o auxílio do CadPlan™; 

Fcone Fator cone, ou seja, dose na profundidade de tratamento devido ao uso do cone 

especifíco para tratamento de mama, dado em porcentagem; 

Ffcone " Fator fíltro cone, análogo ao fator filtro, no entanto, tomado com a presença do 

cone de mama; 

R - Rendimento da fonte, corrigido para a data do tratamento, devido ao decaimento 

atividade da fonte de ^'^Co, dado em cGy/min. 

Nos cálculos de tempos de tratamento para as demais regiões anatômicas existe 

uma grande variedade de possibilidades. Todas as demais combinações, com exceção do 

tratamento com uso do cone de mama, envolvendo as possíveis aberturas de campo, as 

profundidades de tratamento, o número de campos e o uso de acessórios são calculadas 

peia equação 10. 

^ Dose • Peso 

(FN 10Ü)-(PDP 100)-F,-Fp-F, .-F^,-FOA-R ^^^^ 

em que. 

PDP ~ Porcentagem de dose profunda, dose na profundidade de tratamento em relação à 

dose na profundidade de dose máxima, no caso do ^^Co igual a 0,5 cm, dado em 

porcentagem; 

Fj, - Fator espalhamento do colimador, que corrige a dose devido ao espalhamento 

originário do sistema interno de colimação do aparelho; 

Fp - Fator objeto simulador, corrige a dose devido ao espalhamento ocasionado pelo 

objeto simulador, utilizado durante a tomada de dados por ocasião do comissionamento; 

F,- - Fator filtro, correção devido à atenuação do feixe ocasionada pela presença de fíltro; 

F^ - Fator Bandeja, correção devido á atenuação sofrida pelo feixe devido à presença da 

bandeja, e; 

FOA - Fator "off-axis", que é a correção devido ao deslocamento do volume alvo em 

relação ao eixo central do feixe. 
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3.4. F L U X O G R A M A DESCRITIVO DA ETAPA DE C Á L C U L O DE T E M P O DE 

T R A T A M E N T O EM T E L E C O B A L T O T E R A P I A 

Os tratamentos em Telecobalterapia foram divididos em dois casos: mama e 

outros detalhados nos fluxogramas das FIG 19 e 20 respectivamente. 

Dados do paciente 

Código 

Nome 

Região 

Dose 

Dose Total 

N° Aplic. 

FN 

Iso 

Tipo Trat. 

N" Campos 

Dados do campo Parâmetros físicos Resultados Resultados 

Data 

Localização 

Lados X e y 

c.q.e. 

Profiíndid. 

c.q.e.c. 

Peso 

STPC 

R 

Filtro Filtro W 

Cálculo do 
tempo de 

tratamento 
Desvio 

FIGURA 19 - Fluxograma descrito da etapa do programa destinada ao cálculo de tempo de 

tratamento para casos que utilizem o cone de mama. 

Os parámetros destacados em verde são utilizados diretamente no cálculo do 

tempo de tratamento. Os demais serão utilizados, tanto para alimentar o banco de dados e 

permitir a emissão de relatórios, quanto para possibilitar ao sistema consultar as tabelas dos 

referidos parâmetros. 
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Dados do paciente 

Código 

Nome 

Região 

Dose 

Dose Total 

~ ~ r -

K Aplic. 

FN 

Iso 

Tipo Trat. 

N" Campos 

Dados do campo Parâmetros físicos Resultados Resultados 

Localização 

Lados X e y 

c.q.e. 

Profiíndid. 

c.q.e.c. 

Peso 

Bandeja 

D. off-axis 

STPC 

PDP 

FOA 

Data R Data R 

Filtro Filtro 

Cálculo do 
tempo de 

tratameuto 
Desvio 

i 

FIGURA 20 - Fluxograma descrito da etapa do programa desfinada ao cálculo de tempo de 
tratamento em todas regiões, exceto mama. 

3.5. C Á L C U L O DE UNIDADES M O N I T O R A S (UM) N O S A C E L E R A D O R E S 

LINEARES 

N o caso dos dois aceleradores lineares do serviço de radioterapia no qual Toi 

realizado este trabalho, fiaram necessárias quatro equações para incluir todos as 

possibilidades de tratamento. No entanto, vale ressaltar que os valores para cada um dos 

parâmetros físicos são característicos da energia utilizada no tratamento. Sendo assim, as 

tabelas a serem utilizadas são particulares de cada energia e de equipamento. Dessa forma 

o programa foi subdividido para atender às energias de fótons disponíveis nos aceleradores 

lineares em questão. 
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3.5.1. A L G O R I T M O PARA C Á L C U L O DE UNIDADES M O N I T O R A S ( I ^ I ) 

No acelerador linear 600C os tratamentos isocêntricos (SAD) constituem a 

maioria dos casos, e tais tratamentos são facilitados pela distância tbco-supertlcie ser de 

100 cm. Para esses tratamentos, utiliza-se a equação 11 para o cálculo das unidades 

monitoras. 

Dose • Peso 
U M = 

(FN 100). (Iso., 100)• T M R • F , , • F, • F,, • F, • F,- • FOA ( i , ) 

em que: 

UM - Número de unidades monitoras; 

Dose - Dose prescrita, em cGy; 

Peso - Peso atribuido ao campo em questão; 

FN - Fator de normalização, que é a somatória dos pesos de todos os campos, para 

tratamento em que haja planejamento pelo CadPlan™, sendo que o valor utilizado é o 

fornecido pelo sistema de planejamento; 

Iso - Curva de isodose escolhida pelo radioterapeuta para o tratamento, elaborada pelo 

físico-médico manualmente ou com o auxílio do CadPlan; 

TMR - Relação tecido máximo, que é a caracterização da dose a 100 cm de distância do 

foco na profundidade de tratamento em relação à profundidade de máximo, que é de 

l ,5 cm para os feixes de 6MV e de 2,8 para os feixes de 15 MV; 

F̂ î - Fator de calibração, caracteristico da energia do feixe a ser utilizada; 

F̂ . - Fator espalhamento do colimador, que corrige a dose devido ao espalhamento 

originario do sistema interno de colimação do aparelho; 

Fp - Fator objeto simulador, corrige a dose devido ao espalhamento ocasionado pelo 

objeto simulador, utilizado durante a tomada de dados por ocasião do comissionamento; 

F,, - Fator Bandeja, correção devido à atenuação sofrida pelo feixe devido à presença da 

bandeja; 

F, - Fator fíltro, correção devido à atenuação do feixe ocasionada pela presença de fíltro, 

e; 

FOA - Fator "off-axis", que é a correção devido ao deslocamento do volume alvo em 

relação ao eixo central do feixe. 
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Nos tratamentos executados no acelerador 600C feitos com a técnica 

distância foco-pele constante (SSD), uma equação similar foi utilizada, dessa fonna o 

cálculo de UM é obtido pela equação 12. 

Dose • Peso 
U M = 

(FN 1 0 0 ( I s o 100)• (PDP 100)• F̂ ĵ • • F^^F,, • F,. • FOA (1^) 

em que: 

PDP - Porcentagem de dose profunda, dose na profundidade de tratamento em relação á 

dose na profundidade de dose máxima, no caso do '"^Co igual a 0,5 cm, dado em 

porcentagem. 

No acelerador linear 21 OOC, os tratamentos com distância foco-superficie são 

calculados pela equação 13. 

Dose • Peso 
UM = 

(FN 100)-( lso 1 0 0 ) - T M R - F , , i P ; - F , , - F j - F O A (13) 

em que: 

F̂  - Fator de rendimento, correção da atenuação devido ao sistema interno de colimação e 

da presença do objeto simulador utilizado por ocasião do comissionamento; 

Nos tratamentos com distância foco-pele constante (SSD) executados no 

acelerador linear 21 OOC, os valores de UM são obtidos pela equação 14. 

- Dose • Peso 

~ (FN 100) • (Iso, 100) • (PDP 100) • F_̂ ,, • F̂  • F^ • F̂  • FOA (^4) 
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3.5.2. F L U X O G R A M A S DESCRITIVOS DE C Á L C U L O DE U N I D A D E S 
M O N I T O R A S (UM) PELO SISTEMA I N D E P E N D E N T E 

As relações entre as entradas dos dados do paciente e do tratamento e os 

parâmetros físicos utilizados no cálculo, elaborados a partir do algoritmo manual separados 

por equipamento e técnica de tratamento, são apresentados nas FIG. 2 1 , 22, 23 , 24. 

Dados do paciente 

Código 

Nome 

Região 

Dose 

Dose Total 

N" aplic. 

F N 

Iso 

Tipo Trat. 

N" Campos 

Dados do campo 
Resultados Resultados 

UM STPC 

Localização 

Lados X e y Parâmetros físicos 

~ ~ r ~ 

c.q.e. 

Proíundid. 

c.q.e.c. 

Peso 

Filtro 

Bandeja 

D. off-axis 

PDP 

Fb 

FOA 

— 

Cálculo de 
UM 

Desvio 

F I G U R A 21 - Fluxograma descritivo do cálculo de U M para tratamentos com distância 
foco-pele constante (SSD), no acelerador linear 600C. 
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Dados do paciente 

Código 

Nome 

Região 

Dose 

Dose Total 

N" aplic. 

FN 

Tipo Trat. 

N" Campos 

Dados do campo 

UM STPC 

Localização Parâmetros físicos 

Bandeja 

Lados X e y Fcal 

1 
c.q.e. Fe c.q.e. 1̂  Fe 

Profimdid. 

TMR 
c.q.e.c. 

1 
Fp 

— 
Fp 

Peso — 

Filtro • Ff 

Iso 

Fb 

D. off-axis FOA D. off-axis FOA 

Resultados 
' s 

Cálculo de 
ÜM 

- $ 

Resultados 

Desvio 

FIGURA 22 - Fluxograma descritivo do cálculo de UM para tratamentos isocêntricos 
(SAD), no acelerador linear 600C. 
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Dados do paciente 

Código 

Nome 

Região 

Dose 

FN 

Iso 

Tipo Trat. 

N° Campos 

Dados do campo 

Energia 

Localização 

Lados X e y 

c.q.e. 

1 Profundid. 

Dose Total 

Î c.q.e.c. 
N° Aplic. 1 

Peso 

Bandeja 

D. off-axis 

UMSTPC 

Parâmetros físicos 

PDP 

F. 

FOA 

Filtro Filtro 

Resultados Resultados 

Cálculo de 
ÜM 

Desvio 

FIGURA 23 - Fluxograma descritivo do cálculo de UM para tratamentos com distância 

foco-pele constante (SSD), no acelerador linear 21 OOC. 

cowssAo !^*rm. Lt r^amA NUCLEAR/SP-ÍFE^í 
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Dados do paciente 

Código 

Nome 

Região 

Dose 

Dose Total 

N° aplic. 

F N 

Tipo Trat. 

N° Campos 

Dados do campo Parâmetros físicos 

Energia 

Localização 

Lados X e y 

c.q.e. 

Peso 

Bandeja 

UM STPC 

Fcal 

Profimdid. 

TMR 

c.q.e.c. 

D. Off-axis FOA D. Off-axis W FOA 

Resultados Resultados 

Filtro • 

Iso 

Cálculo de 
UM 

Desvio 

FIGURA 24 - Fluxograma descritivo do cálculo de U M para tratamentos isocêntricos 
(SAD), no acelerador linear 21 OOC. 

3.6. C Á L C U L O DA DOSE NO P O N T O DE D O S E M Á X I M A (Dose„^0 

O cálculo da dose no ponto de dose máxima (Dose,™x), embora não seja 

utilizado neste trabalho para tins comparativos, é apresentada pelo sistema devido ao seu 

uso na prática clinica. 

O cálculo da dose máxima para tratamentos isocêntricos (SAD) é efetuado pela 

equação 15. 
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Dose„ 
Dose • Peso 

(FN 100)-( lso 100) -TMR 100 
(15) 

em que: 

Dose - Dose precrita, em cGy; 

Peso - Peso atribuído ao campo em questão; 

FN - Fator de normalização, que é a somatória dos pesos de todos os campos, para 

tratamento em que haja planejamento pelo CadPlan™, sendo que o valor utilizado é o 

fornecido pelo sistema de planejamento; 

Iso - Curva de isodose escolhida pelo radioterapeuta para o tratamento, elaborada pelo 

físico-medico manualmente ou com o auxilio do CadPlan^^; 

T M R - Relação tecido máximo, que é a caracterização da dose a 100 cm de distância do 

foco na profundidade de tratamento em relação à profundidade de máximo, que é de 

1,5 cm para os feixes de 6MV e de 2,8 para os feixes de 15 MV; 

/ - Distância isocentnca, que é de 100 cm para os aceleradores lineares; 

Pnvi\ ~ profundidade de dose máxima, sendo de 1,5 cm para os feixes de 6MV e de 2,8 cm 

para a enegia de 15MV. 

Para tratamentos com distância foco-pele constante (SSD), o cálculo da dose na 

profundidade de dose máxima (Dosemáx) é efetuado com base na equação 16. 

^ Dose Peso 
Dose ~ ~ —• 

( FN 100 ) • ( Iso/100 ) • ( PDP 100 ) 
(16) 

em que: 

PDP - Porcentagem de dose profunda, dose na profundidade de tratamento em relação á 

dose na profundidade de dose máxima, dado em porcentagem. 

O sistema fornece ainda Dose Total máxima (TDosCmax), que é resultado do 

produto de dose máxima (Doscn^x) pelo número de campos, conforme a equação 17. 

TDose^,,^ = ( D o s e ^ ^ )• (número de campos) (17) 
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3 .7. L E V A N T A M E N T O DAS DISCREPÂNCLAS ENTRE O CÁLCULO DE 

UNIDADES MONITORAS (UM) P E L O SISTEMA INDEPENDENTE, OS 

C Á L C U L O S PELO SISTEMA DE P L A N E J A M E N T O E OS C Á L C U L O S 

M A N U A I S 

Os desvios entre os valores calculados pelo CadPlan''^^ e os valores obtidos 

pelo sistema independente para os cálculos de UM foram organizados por região de 

tratamento de fonna semelhante ao trabalho de Chan et ai.' . Isso permite o levantamento 

de patamares diferenciados de tolerância para liberação de tratamento por região anatômica 

e tipo de tratamento. Tais desvios foram obtidos pela equação 18. 

^ . UMÍsistema independente) - UM(CadPlan) 

Desvio % = --—^— 100 
UM(sistema independente) vi»í 

Para comparar os cálculos de UM pelo sistema independente e os cálculos 

efetuados manualmente pelos fisicos médicos do departamento, utilizou-se a equação 19. 

^ . U ^ ( s i s t e m a independente) - UM(manual) 
Desvio % = -̂ ^ • 100 , „ 

UM(sistema independente) U ^ ) 

3.8. T R A T A M E N T O DAS TABELAS DE V A L O R E S DOS PARÂMETROS 
FÍSICOS 

Os dados utilizados no cálculo pelo algoritmo manual, são apresentados na 

forma de tabelas. No entanto, tais tabelas apresentam os dados em intervalos que não 

coincidem com os utilizados na tomada de dados por ocasião do planejamento. Sendo 

assim, os dados foram interpolados linearmente, de forma a atender os intervalos utilizados 

no planejamento. 

Pode-se citar, como exemplo, os intervalos de profundidade utilizados nas 

tabelas e nos cálculos manuais efetuados pelos físicos médicos do departamento como 

sendo de 0,5 cm, enquanto que no sistema independente, os dados foram interpolados de 

forma a permitir a variação milimétnca da profundidade. Nas TAB. 5 e 6 pode-se verificar 

as diferenças entre esses valores para o parâmetro físico porcentagem de dose profunda 
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(PDP), para a energia de 6 MV no acelerador linear 600C, em um intervalo comumente 

utilizado na prática clínica. 

TABELA 5 - Valores de PDP, utilizados no cálculo manual , em um mtervalo comumente 
usado na prática clínica. 

Profundidade 
Valores de Porcentagem de dose profunda (PDP) 

Tamanho do Campo (cm") 
(cm) 9.0 ! 9.5 ! 10,0 ! 10,5 ILO 11.5 \ 12.0 

2.0 ^ 98.5 i 98,5 ¡ 98.5 98,5 98.5 1 98.5 i 98,5 
2,5 96.5 1 96.5 i 96,5 96,5 96,6 96.6 i 96.6 
3,0 94.4 94.5 94.5 94.6 94.6 94.6 ! 94.6 
3.5 92.3 92.3 92,4 92,5 92,5 92.6 Î 92.6 
4.0 90.1 1 90.2 90.3 i 90.4 90.4 90.5 i 90.6 

Os dados apresentados na TAB. 5 foram obtidos no InRad / HC FMUSP por 

ocasião do comissionamento do acelerador linear em questão. 

TABELA 6 - Valores de PDP, utilizados no cálculo efetuado pelo sistema independente, 

em um intervalo comumente usado na prática clínica. 

Valores de Porcentagem de dose profunda (PDP) 

Profundidade 
(cm) 9,0 9,5 10.0 10.5 1 11.0 ! 11.5 12,0 

98,50 2,0 98.50 98,50 98,50 98.50 98,50 98.50 
12,0 

98,50 
2.1 98.10 98,10 98,10 98.10 98,12 98.12 1 98,12 
2.2 97.70 97,70 97.70 97,70 97.74 97.74 97.74 
2,3 97.30 97,30 97.30 97.30 97.36 97.36 97.36 
2,4 96,90 1 96,90 96,90 96.90 96,98 96.98 96,98 
2.5 96.50 96,50 96,50 96,50 96,60 96.60 96,60 
2.6 96.08 96,10 96.10 96,12 96,20 96.20 96.20 
2,7 95.66 95,70 95.70 95,74 95,80 95.80 95.80 
2,8 95,24 95,30 95,30 95.36 95,40 95.40 95.40 
2,9 94,82 94,90 94.90 94,98 95,00 95.00 95.00 
3,0 94.40 94.50 94,50 94,60 94,60 94.60 94,60 
3.1 93,98 94,06 94,08 94,18 94,18 94.20 94.20 
3,2 93.56 93,62 93.66 93.76 93.76 93.80 93,80 
-y -t 93.14 93.18 93.24 93.34 93,34 i 93.40 93,40 
3,4 92.72 92,74 92,82 92.92 92,92 93,00 93.00 
3,5 92.30 92.30 92.40 92,50 92,50 92,60 92.60 
3,6 91.86 91.88 91,98 92,08 92,08 92,18 92,20 
3,7 91.42 91,46 91,56 91.66 91.66 91,76 91,80 
3,8 90,98 91,04 91,14 91,24 91,24 91,34 1 91,40 
3,9 90,54 90,62 90,72 90,82 90,82 90,92 91,00 
4,0 90,10 90,20 90.30 90,40 90,40 90,50 90,60 
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Um cálculo elaborado manualmente que utiliza, por exemplo, um campo de 

lado 10 cm e uma profundidade 2,2 cm, seria aproximado para uma profundidade de 

2,0 cm e, dessa forma, o valor de porcentagem de dose profunda (PDP) a ser aplicado no 

cálculo encontrado, sena de 98 ,5%. O mesmo cálculo executado com o aiLxilio do sistema 

independente encontraria um valor de porcentagem de dose profunda (PDP) de 97,7%. 

Neste caso, o erro seria de 0,8%, diferenças de até 1% podem ser verificadas devido a essa 

interpolação de dados utilizada no sistema independente. Neste exemplo foram ufilizados 

os dados de porcentagem de dose profunda (PDP) empregados em tratamentos com 

distância foco-pele constante (SSD). No entanto, os desvios são similares para os valores 

de relação tecido máximo (TMR) ufilizados em tratamentos isocêntricos (SAD). 

3.9. D E T A L H A M E N T O DO P R O G R A M A C O M P U T A C I O N A L 

As tabelas com os parâmetros físicos obtidos durante o comissionamento das 

unidades de tratamento, ou no Suplemento 2 5 a s s o c i a d a s ao cálculo de UM, ou do tempo 

de tratamento foram transferidas inicialmente para planilhas em E.xcel for Windows™. Os 

intervalos de valores foram interpolados linearmente em intervalos adequados á prática 

clínica com o objetivo de obter uma melhor precisão da dose. 

Na etapa seguinte, as tabelas foram transportadas para bancos de dados em 

Acess'^^ Este programa permite vínculo fácil com a linguagem de programação Visual 

Basic 6.0"^'', linguagem esta ufilizada para a elaboração do programa independente. O 

programa foi elaborado de forma a abranger todos os campos utilizados na rotina do 

InRad - HC/FMUSP. 

3.9.1. C A D A S T R O DE PACIENTE, REGIÕES DE T R A T A M E N T O E TELA 

INICIAL 

As pnmeiras informações requendas pelo sistema são o código e nome do 

paciente. Na seqüência, o sistema solicita a região de tratamento: estas informações serão 

utilizadas na formação dos bancos de dados, que permitirão a elaboração de relatórios por 

paciente ou por região de tratamento, sendo este segundo relatório fundamental para o 

levantamento estatístico apresentado neste trabalho. 
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O sistema permite consultas de paciente por código ou por nome, sendo 

necessário no último caso ao menos a letra inicial do nome do paciente. 

As regiões de tratamento deverão ser cadastradas em urna tela destinada a esse 

fím, desta fornia, se evitará que a mesma região seja cadastrada mais de uma vez. Após o 

cadastro inicial o campo aparecerá como opção na tela inicial para seleção. A FIG. 25 

apresenta a tela do sistema independente para cadastro de região anatômica. 

Avaliações 

N o m e O e s e . 

P é l v l « - 4 c a -

P e l v i s - 6 c a . . 

H o m e : { M a m a • p a r a l e l o o p ( 

D e s c : 

a -

Alterar 

L i m p a r Q a m p o s 

R e m o v e r 

V o l t a r 

FIGURA 25 - Tela para cadastro das regiões de tratamento. 

A dose tumor diária a ser dada no volume alvo é requerida logo na seqüência, 

sendo o número de aplicações a próxima infonnação. Com estes dados, o sistema calcula 

automaticamente a dose tumor total, que é o resultado do produto da dose tumor diária pelo 

número de aplicações. 

Na mesma tela são inseridos ou selecionados os seguintes parâmetros: técnica 

de tratamento; fator de nonnalização (FN); curva de isodose (Iso); equipamento a ser 

utilizado; e número total de campos. A FIG. 26 apresenta a tela inicial do programa 

independente. 
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Dados do Paciente - Versão 0 . 6 

Pacientes 

Códoo; 001 Pacientes 

Nome: jJoSoSSva 

c6y 

Região: jPélvis • 4 canpos ^ 

Dose Tum« Diáia 200 

N« de aplicações: | 18 

Dose Tumoi Total 3S00 cG; 

FatofdeNofmafeação: | 340,00 x 

Cur/a de Isodose: 9^ y. 

ñegiies 

Pesquisai 

Tipo de Tiatamento Isocéntiico 

Equipamento: |600C 

Númefo de Campos 

ra 
"3 

Avançar >> 

Cancelai 

FIGURA 26 - Tela inicial do sistema independente. 

Preenchidos todos os dados da tela inicial e, cUcando em avançar o programa 

passará para tela de cálculo, conforme o tipo de tratamento e equipamento selecionados. 

3.9.2. C Á L C U L O DE U N I D A D E S M O N I T O R A S (UM) PARA T R A T A M E N T O S 

ISOCÊNTRICOS (SAD) 

No cálculo de U M , para tratamentos isocêntricos (SAD), o sistema 

independente solicita a entrada de uma descrição da localização do campo. Isto se deve ao 

fato da maioria dos tratamentos exigir a aplicação de dois ou mais campos na mesma 

região anatômica. 

Uma vez descrita a localização, as dimensões x e y do campo são requeridas. 

Essas entradas permitirão ao sistema localizar o campo quadrado equivalente (c.q.e.) que é 

apresentado imediatamente, permitindo que o usuário insira o campo quadrado equivalente 

colimado (c.q.e .c) . 

N a maioria dos casos os campos de tratamento requerem alguma colimação 

visando a proteção de estruturas críticas ou tecidos nonnais . 
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O cálculo do campo quadrado equivalente colimado (c.q.e.c.) a partir do campo 

quadrado equivalente (c.q.e.) é feito pelo físico médico á parte do sistema de planejamento 

com a aplicação do algoritmo de Clarkson" , ou amda, fundamentado na prática, baseado 

em cálculos anteriores. 

Além do campo quadrado equivalente colimado (c .q .e .c) , o sistema solicita 

também a entrada ou seleção dos seguintes parâmetros do campo: profundidade de 

tratamento, peso do campo, fíltro, bandeja, fator "off-axis ", dose calculada pelo sistema de 

planejamento, fator calibração, fator colimador, fator objeto simulador e fator rendimento. 

Estas entradas possibilitarão ao programa, através de consulta ás tabelas que o 

alimentam, apresentar os parâmetros físicos utilizados no cálculo de U M , sendo que esses 

valores apresentados são para simples conferencia. 

Através do algoritmo j á descrito no item 3.6., o sistema calcula os seguintes 

parâmetros: número de unidades monitoras; desvio em relação ao valor gerado pelo 

sistema de planejamento; valor da dose no ponto de máximo; e dose total por campo. As 

FIG. 27 e 28 apresentam as telas de cálculo para tratamento isocêntricos (SAD) nos 

aceleradores lineares 600C e 21 OOC, respectivamente. 

íypeflioe- ' 

Tamara X 116 116 

^4,9 cm 

4.3 a . 

I.M 

!0 

VatopdoSrPC [2ÕS 

C4lciion*i>o«)er<e 1210.42 

Dwv» ¡2l h 

Dim Mac |211,9 ¿jj, 

Dos«TolalM»c 'r42382 

Campo N't 

TMR ».9438 

Fatol M b í ç t e FLÄ 

FalOfCoknKtor p í T " 

FaraObietoSmJädor \im 

FalM Bande» ¡ft» 

Falo Fila ¡í 

llCaiocoldel" 

FIGURA 27 - Tela de cálculo, do sistema independente, para tratamentos isocêntricos 
(SAD) no acelerador linear 600C. 
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Dnllonie I §g 

lanar*». X US • 6MV 

Y [16.5 

C a m p o N » 1 

TMR lÕêÕB 

Fale. Coação 'yS 

cga.c [¡5 T| 

PioluKfciacte \ Tí cm 

FaMc R«r»*nerto: ¡l.a?! 

FaloiBarefc» 55)' 

Pesa 1,00 

Fiío: & 

Baideía ¡Ua 

" 3 

1 ] 

FalaOBAo; iT 

Caloia 

C*aio nlípíndoile: |Hi26 

0«v»: IÕ !5 

UnpaVakRt 

Do»Ma«. |Í625~ 

Do» Total M»c |t625 c6y 
| |CaK»Ide3 

FIGURA 28 - Tela de cálculo, do sistema independente, para tratamentos isocêntricos 
(SAD) no acelerador linear 21 OOC. 

3.9.3. C Á L C U L O DE U N I D A D E S M O N I T O R A S (UM) PARA T R A T A M E N T O S 

C O M DISTÂNCIA FOCO-PELE C O N S T A N T E (SSD) 

Os procedimentos são similares, ocorrendo apenas a troca do parâmetro físico 

relação tecido máximo (TMR) pela porcentagem de dose profunda (PDP), resultando nas 

telas apresentadas nas FIG. 29 e 30. 

c o w s s A o VH. x^m. ix í^HzmK n u c l e a í v s p - í p e ñ 
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Locabacâo 

Di* forte ] • 89 3 
tt(*fffóe ' 

lananho, x ¡15 
Y ¡17 Ziom 

ca». cm 

cate: !" 
Piolui»íd«fe "7 c», 

Peso MB 

Bvde» 1 Riscada 

|0 

Valor p* STPC |3(I2 

Cííoiordedondtnie 1307.84 

Detró jor 

Dose Max p 

DoselolalMa» ^ S ' 

X 

Campo N»1 

POP «3.5 

Faloi CalKaç* H 

Falo< Cotaiador fTSfí ' 

Falo Obieto Smtodor pí f" 

FaloiBoiileia 

Fata Oto fi 

FawOlt.A«: [i 

iJCampoldel" 

FIGURA 29 - Tela de cálculo, do sistema independente, para tratamentos com distância 
foco-pele constante (SSD), no acelerador 600C. 

Locabaçio: 

Dut forte 
superficie. 

lamanhot X fÍ5 

Piotunidade: | 

1 100.0 
cm 

¡15 

h* J o . 

|14.5 on 

¡14 

I 1« cm 

¡ 0.70 

130-

¡Lisa 

Doténoa OKAns ¡O 

Dose Toial Max 0¿ 

Ene>»a 
6MV 

VatoipíicSrPC, I 

C4lc<jk>r«Jet»nderte (254.62 

Detw ^ % 

DoseMaK |Õ ĝ, 

cB>. 

Campo N » ! 

POP .̂5 

Falos CaBuaçJcr 11 

FaloReiyimertQ 11.018 

FalwBandew |ãS7~~ 

Fatos Fiso |0J635 

Falos OKAio; |Í 

Uvas Vetases 

FIGURA 30 - Tela de cálculo, do sistema independente, para tratamentos com distância 

foco-pele constante (SSD), no acelerador 21 OOC. 
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3.9.4. C O N S U L T A S E RELATÓRIOS E M I T I D O S PELO SISTEMA 

O sistema pennite a consulta de dados dos pacientes, solicitando apenas a 

inicial do nome, dessa fonna o sistema localiza pacientes e seus respectivos dados básicos. 

A FIG. 31 apresenta a tela resultante da pesquisa pela inicial B. 

Pesquisar Pacientes 

1 Pacientes encontrados Conñnnai Cancela 

FIGURA 31 - Tela resultante da consulta de pacientes pela letra inicial do nome. 

De posse dos dados básicos do paciente o sistema permite a consulta de seus 

dados técnicos, além da impressão dos mesmos. O resultado da pesquisa de um paciente é 

apresentado na FIG. 32. 

Consultar Cálculos 

PacieniBi 

CódgD: 001 

Nome IBSAR 

I Eqiipamento j Enwflia Ttat¿fMnto [ R e n t o 

2100C 6MV 
2100C 6MV 
210X 6MV 

isocenbico 
Isocertnc* 
Isocenlnco 

PévK 3 campos 1 
Pévts 3 campos 2 
Pívn 3 cairpo! 3 

I Cauro 

Pesquñar 

i Cákublr«fep. i DoseMa» H2 26256145S. 162 5031I?1(K. 
196,390856066. 235.832237582 
196 390898086, 235 832237582 

VoHai 

FIGURA 32 - Tela de consulta e emissão de relatório, por paciente, do sistema 
independente. 
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Nesta mesma tela o operador pode solicitar emissão de relatório desses dados, 

clicando em imprimir. Um relatório de paciente, emitido pelo sistema, encontra-se no 

anexo A. 

O sistema permite ainda, a consulta por região de tratamento, permitindo o 

levantamento das discrepâncias por região de tratamento, objeto de estudo desse trabalho. 

A FIG. 33 apresenta esta tela de consulta e emissão de relatório. 

B ConsutUr Cálculos 

Pacientei 

R e ^ |Pílvi! 4 campos 

J RsgilSee Anatãaicat 

3 

Peiquuí 

i Nome t Equpsnento 1 EneiiM ! TratgmnlD ! Regio ! Campo ' CifclioIrKtsp 

JAA 21 OK 6MV líocenbico PéMi 4 cainpos 1 52.00186S02G2. 
JAA 21 OOC 6MV Irocenbico 

Péívn 4 campo: 
1 51,3881622243 

J A A 21 OOC 6MV lsoc<i*tco 
Pe+vi; 4 cemooí 2 38.1250376492. 

JAA 21 OOC 6MV Icocenliico 
Pélvts 4 campos 2 38,5247013037, 

JAA 21 OOC 6MV Isoceríiico PeKns 4 carçiOj 3 93,7253958708 
JAA 21 OOC 6MV Isocêntrico 

PeMs 4 campo; 
3 101 14513S830 

JAA 21 OOC 6MV IlocerJnco 
Pelvis 4 campos 

4 92,8aM804040,, 
JAA 21 OOC 6MV liocenhico Paivii 4 c.ampos 4 102,060479462, 
CS, 2-IWC 6MV tM)cei*ico 

Pêlvií 4 campos 
1 51,3881622243,.. 

CS 21 OOC 6MV Isocenlitco Péívss 4 campos 2 38,5247013037, 
CS 21 OOC SMV Isocenlnco 

Péivis 4 campos 3 100,484255841, 
CS 21 OOC 6MV Isocenlnco 

Pelvis 4 campos 
4 102,060473462, 

Vo»ai 

FIGURA 33 - Tela de consulta e emissão de relatório, por região anatômica, do sistema 

independente. 

Um relatório por região anatômica, emitido pelo sistema, encontra-se no 

anexo B. 
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4. R E S U L T A D O S E DISCUSSÕES 

4.1. DISCREPÂNCLAS N O S CÁLCULOS DAS UNIDADES MONITORAS (UM) 

PARA OS FELXES DE 6 M V 

As discrepancias entre os valores das UM obtidas pelo método manual e pelo 

programa independente, desenvolvido neste trabalho, foram observadas para tratamentos 

envolvendo as seguintes regiões anatômicas: mama, cabeça, coluna, pelvis, abdômen, 

hipófíse, tórax, cérvico-facial e fossa supracravicular. O histograma da FIG. 34 apresenta 

um resumo dos desvios para os campos. 

B 
"5 

-2 ,5 -2,0 -1,5 -1,0 -0,5 0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 

Desvios (em %) 

FIGURA 3 4 - Histograma apresentando os desvios entre os cálculos manuais de UM e os 
cálculos efetuados pelo sistema independente, para os feixes de 6 MV. 

Os desvios médios e os desvios padrão entre os cálculos de U M executados 

pelo sistema independente e pelo cálculo manual, separados por região anatômica são 

apresentados na TAB. 7. 
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TABELA 7 - Resumo das discrepancias entre U M calculadas manualmente e as calculadas 
pelo sistema independente, por região de tratamento, para os feixes 6 MV. 

Região anatômica Número Desvio Desvio 
de campos Médio (%) Padrão (%) 

Mama 28 0.0 ±0 .1 
Cabeça 13 ^ 0 , 3 ±0 .9 
Coluna 10 - 0,1 - 0 . 2 
Pelvis 31 - 0 . 1 ±0.5 
Hipófíse 03 -0.1 = 0.0 
.Abdômen 08 + 0,1 - 0 , 0 
Tórax 13 -0.1 - 0 , 4 
Fossa supracravicular 14 0.0 ±0 ,0 
Cervico facial 21 0.0 ±0,2 

Todas resiões anatômicas 141 - 0 . 1 ±0.5 

Erros próximos a ± 1,0%, entre os cálculos manuais de U M e os executados 

pelo sistema independente, ocorreram devido a diferenças nos valores de porcentagem de 

dose profunda (PDP) ou da relação tecido máximo (TMR), conforme a profundidade e 

tamanho de campos utilizados no tratamento. Diferenças entre os valores dessas grandezas 

utilizadas no cálculo manual executados pelo físico médico e os executados pelo sistema 

independente nas profundidades e tamanhos de campos comumente utilizados na prática 

clinica podem alcançar os patamares mencionados, confonne se verifíca no item 3.8. 

Os dados apresentam a quase totalidade dos casos com desvios iguais ou 

inferiores a = 0,5%. Em apenas 5 casos, as discrepâncias foram superiores a ± 1,0%. Um 

estudo detalhado desses casos é apresentado na TAB. 8. 

TABELA 8 - Detalhamento dos erros cometidos nos cálculos para os campos com desvios 

superiores a ± 1,0%, para os feixes de 6 MV. 

Região anatômica e Detalhes do 
localização i Tratamento 

Desvio 
em(%) 

Erro 

Pelvis - lado direito ¡ Isocêntrico - 4 campos + 2.2 Interpolação do valor de TMR 
Pelvis - lado esquerdo i Isocêntrico - 4 campos + 1,4 Interpolação do valor de TMR 
Cabeça - lado direito Foco-pele - 4 campos + 2,2 Fator de colimador incorreto 
Cabeça - lado esquerdo Foco-pele - 4 campos + 2,2 Fator de coUmador incorreto 
Tórax - postenor Isocêntrico - parai. Op. - 1.5 Interpolação do valor de TMR 
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Os altos desvios padrão encontrados para pelvis, tórax e cabeça encontrados na 

TAB. 7 estão relacionados aos erros encontrados nestes campos, conforme descrito na 

TAB. 8. 

As discrepancias entre os cálculos de UM pelo sistema mdependente e os 

cálculos executados pelo CadPlan™, foram obtidas de acordo com a equação 18 

apresentada no item 3.9., para casos envolvendo as segumtes regiões anatómicas: mama; 

cabeça; hipófise; e pelvis. Na FIG. 35 é apresentado um histograma contendo esses dados. 

Desvios (em %) 

FIGURA 35 - Histograma apresentando os desvios entre o cálculo de UM pelo sistema 
independente e os executados pelo CadPlan™, para os fei.xes de 6 MV. 

Embora os desvios estejam dentro das margens de tolerancia da prática clinica, 

geralmente em tomo de ± 5%, podem-se observar distribuições mais bem comportadas 

quando os desvios são agrupados por região anatômica. Os histogramas apresentados na 

FIG. 36 mostram esses dados separados por região anatômica. 
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FIGURA 36 - Histogramas apresentando os desvios percentuais entre os cálculos de UM 
efetuados pelo sistema independente e pelo CadPlan , para os feixes de 6 MV, separados 

pelas regiões anatômicas: cabeça e pescoço; hipófíse; mama; e pelvis. 
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Os desvios médios e os desvios padrão entre os cálculos de UM executados 

pelo sistema independente e pelo CadPlan™, separados por região anatômica para os 

feixes de 6 MV são apresentados na TAB. 9. 

TABELA 9 - Resumo das discrepancias entre UM calculadas pelo sistema mdependente e 
as calculadas pelo CadPlan™, por região de tratamento, para os feixes 6 MV. 

Região anatômica 
Número de 

campos 
Desvio Desvio 

!Vlédio(%) i Padrão (%) 
Mama 1 22 0.0 ± 1.7 
Cabeça 03 + 1-5 ±0.5 
Hipófise 03 -1 .7 1 ±0.5 
Pelvis 17 + 2.1 ; ±2 ,1 

Tórax 03 + 0.2 i ±1 .3 

Todas as regiões anatómicas 48 + 0.8 - 2 . 1 

Nos tratamentos de mama os desvios estão relacionados à técnica de 

tratamento, que utiliza campos tangenciais e à complexidade relacionada ao contorno dessa 

região anatômica em particular. Trabalhos recentes apresentaram situações similares'^. 

4.2. DISCREPÂNCIAS ENTRE OS C Á L C U L O S DE UNIDADES MONITORAS 

(UM) PARA OS FELXES DE 15 MV 

As discrepancias entre os valores de U M obtidos pelo método manual e pelo 

programa independente, para os feixes de 15 MV, foram observadas para tratamentos 

envolvendo tratamentos de pelvis em 3, 4 e 6 campos, abdômen, cérvico-facial e tórax. O 

histograma da FIG. 37 apresenta um resumo dos desvios para estes campos. 



60 

a 
o 

-1,0 -0,5 0,0 , 0,5 

Desvios (em %) 

1,0 

FIGURA 37 - Histograma apresentando os desvios entre o cálculo manual de UM e o 
cálculo efetuado pelo sistema independente, para os feixes de 15 MV. 

Nos feixes de 15 MV não foram encontradas discrepâncias superiores a ± 1%, 

nenhum erro significativo foi encontrado. 

As discrepâncias entre os cálculos de unidades monitoras (UM) pelo sistema 

independente e pelo CadPlan™, para os feixes de 15 MV, são apresentados no histograma 

da FIG. 38. 

E 
S-
o 
c 

2 d) 

lu 5) 

a. «» 

i | 
s 
o 

18 

16 

14-

12-

10 -

X 
-9 -8 - 7 - 6 - 5 - 4 - 3 - 2 - 1 O 1 2 

Desvios (em %) 

Xiliiiilw , 1 
3 4 5 6 7 8 9 

FIGURA 38 - Histograma apresentando os desvios entre o cálculo de UM pelo sistema 
independente e os executados pelo CadPlan™, para os feixes de 15 MV. 

Embora os desvios estejam além da margem de tolerância considerando ± 5 % 

vale ressaltar que o CadPlan"^ não executa a correção do inverso do quadrado da distância, 

para o ponto de dose máxima. Neste caso, somente esta a correção, acrescenta um erro de 

5,7 %. 
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Os histogramas apresentados na FIG. 39 mostram esses dados separados por 

técnica de tratamento. 
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FIGURA 39 - Histogramas apresentando os desvios percenUiais entre os cálculos de UM 
efetuados pelo sistema independente e pelo CadPlan"^, para os feixes de 15 MV, 

separados por técmca de tratamento: 3, 4 e 6 campos. 

Os desvios médios e os desvios padrão, para os feixes de 15 MV, separados por 

técnica de tratamento são apresentados na TAB. 10. 
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TABELA 10 - Desvios médios e seus respectivos desvios padrão dos cálculos de UM para 
os feixes de 15 M V , separados por região de tratamento. 

Região anarômica 
N" de 

campos 
Desvio 

.Médio (%) 
Desvio 

Padrão (%) 
Pelvis 3 cainpos 08 - 4 . 0 - 1.0 
Pelvis 4 campos 24 + 2.4 = 0.9 
Pelvis 6 campos 35 - 3 . 8 = 1.6 
Pelvis todas as técnicas 67 + 3.3 = L5 

O levantamento de desvio médio e desvio padrão separados por técnica de 

tratamento mostraram-se ineficientes. Vale lembrar que embora sejam técnicas diferentes, 

todas são executadas com tratamentos isocêntricos (SAD). 

4.3. SUGEST.ÃO DE P A T A M A R E S DE DOSES DIFERENCIADOS POR 

REGIÃO DE T R A T A M E N T O . 

O levantamento dos dados de pacientes durou cerca de três meses para 

levantamento total desses patamares. Trabalhos similares levaram mais do que três anos, o 

que explica a pequena estatística apresentada. Ainda assim, os dados coletados permitem 

sugerir os patamares de dose, abaixo apresentados. 

Para os feixes de 6 MV, os patamares sugeridos são apresentados na TAB. 11. 

TABELA 11 - Sugestão de patamares de desvios médios e seus respectivos desvios 

padrão, por região de tratamento para os feixes de 6 MV. 

Região anatômica 
Patamar de dose 

sugerido {%) 
.Mama 0.0 ± 1.7 
Cabeça e pescoço + 1.5 ±0 ,5 
Hipófise - 1.7 ±0.5 
Pelvis + 2,1 ±2 ,1 

Tórax - 0 . 2 ± 1.3 

E importante ressaltar que nos casos de mama e de tórax por serem tratamentos 

mais complexos, os resultados apresentam um desvio padrão significativamente maior que 
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o valor de patamar de dose sugerido. Comparando os resultados do presente trabalho com 

os valores encontrados por Haslam et al}^\ pode-se observar urna boa concordancia do 

patamar de dose diferenciado para os casos de cabeça e pescoço, sendo de (1,5% ± 0,5%) e 

(1 ,4% ± 1,2%) respectivamente. Já para o caso da pelvis femimna, o patamar de dose 

diferenciado encontrado foi de ( 2 , 1 % ± 2,1%) comparado com (0,2% - 1,1%). Tal 

diferença pode ser explicada levando-se em conta as diferenças nos valores interpolados de 

relação tecido máximo (TMR). 

Para os feixes de 15 MV o patamar sugendo para pelvis todas as técnicas de 

tratamento foi de (3,2%o ± l,3<*'o). 
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5. C O N C L U S Õ E S 

Desvios iguais ou superiores a ± 1,0%, entre os cálculos manuais e os 

efetuados pelo sistema independente, foram encontrados apenas em casos em que 

ocorreram erros nos cálculos manuais. O uso do sistema independente, nestes casos, teria 

sido útil na verificação dos cálculos. Esses dados são suficientes para justificar seu uso na 

prática clinica como ferramenta no programa de garantia da qualidade. 

O programa oferece, ainda, a vantagem de formar bancos de dados que 

facilitaram consultas e relatórios, úteis na rodna clinica e no programa de garanfia da 

qualidade. O uso do sistema independente em outros serviços de radioterapia depende 

apenas de algumas adaptações, tornando-o viável para esse fim. 

Os desvios entre os cálculos de unidades monitoras pelo CadPlan '^ , estiveram 

dentro dos limites da prática clinica, que é de ± 3,5%. Essa tolerância chega em alguns 

casos a ± 5,0%, e se mostraram mais adequados quando separados por região anatômica de 

tratamento. 

Em algumas situações os desvios ultrapassaram os valores recomendados na 

literatura. É importante lembrar que o sistema CadPlan™ não executa a correção do 

inverso do quadrado da distância com relação ao ponto de dose máxima na relação de 

tecido máximo (TMR), o que implica em aumento significativo do erro. A maioria ou 

quase totalidade dos campos analisados utilizam aplicações da técnica isocentrica (SAD) 

que utiliza a relação tecido máximo (TMR). Nestes casos para os feixes de 6 M V tem-se 

um erro adicional de 3 % e para os feixes de 15 MV, um erro adicional de 5,7%. 

Devido á validação do sistema no periodo no qual ele foi testado, recomenda-

se o uso do mesmo na prática e levantamento de patamares diferenciados por geometria em 

períodos mais longos. Apesar disto, diante dos resultados obfidos pode-se recomendar os 

patamares apresentados neste trabalho. 
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Para os feixes de 6 MV os patamares de aceitação para desvios entre os 

cálculos de unidades monitoras (UM), separados por região de tratamento foram os 

seguintes: mama ± 1,7%; cabeça e pescoço ± 2%; hipofise ± 2,2%; pelvis ± 4 , 1 % e tórax 

± 1,5%. 

Para os feixes de 15 MV o patamar sugerido para pelvis todas as técnicas de 

tratamento foi de ± 4 ,5%. 
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ANEXO A - Relatório de paciente, emitido pelo sistema independente. 
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A N E X O B - Relatório por região de tratamento emitido pelo sistema independente. 
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ANEXO C - Art igo apresentado no III Iberian Latin American and Caribbean 
Regional Congress of Medical Physics and IX Brazilian Congress of Medical Physics, 
2004. 

P R O G R A M A P A R A V E R I F I C A Ç Ã O I N D E P E N D E N T E D O S 

C Á L C U L O S D E U N I D A D E S M O N I T O R A S N O H O S P I T A L D A S 

C L Í N I C A S D E S Ã O P A U L O 
M . R . M U L L E R A .̂ L . N. R O D R I G U E S ' e M . A. S I L V A ^ 

' i n s t i t u t o d e P e s q u i s a s E n e r g é t i c a s e N u c l e a r e s - I P E N , S ã o P a u l o , S P - B r a s i l 
'Faculdades e Centro Tecnológico Oswaldo Cruz, São Paulo, SP - Brasil 

'Serviço de Radioterapia do InRad / HC-FMUSP, São Paulo, SP - Brasil 

Resumo Neste trabalho são apresentadas comparações entre o cálculo de 
Unidades Monitoras (UMs) executado pelo Sistema de Planejamento de Tratamento 
Computadorizado (STPC) CadPlan™ e o cálculo efetuado por um programa 
independente elaborado em linguagem Visual Basic 6.0^" fundamentado no algoritmo de 
cálculo manual padrão. Os dados apresentados foram obtidos a partir de um acelerador 
linear modelo CLINAC-600C da Varian do Sen/iço de Radioterapia do InRad/HC-
FMUSP. As comparações realizadas incluem as seguintes regiões anatômicas: cabeça e 
pescoço; mama; e pelvis. Diferenças entre o valor calculado pelo STPC e pelo programa 
independente são inferiores a 4,5%, nos casos de cabeça e pescoço, a diferença média 
apresentada foi de (3,1 ±0,5)%. Os campos de pelvis apresentaram discrepâncias de 
(4,5±0,5)%. Por outro lado, os casos de mama mostraram diferenças de (2,8±2,1)%. 
Considerando que o algoritmo do CadPlan™ nâo considera a correção pela lei do 
quadrado da distância, que neste caso é de 3%, os dados comprovam e eficiência do 
sistema independente de cálculo de UM, validando assim o seu uso na prática. Além 
disso, o programa oferece a vantagem de formar bancos de dados que facilita o 
estabelecimento de patamares diferenciados de aceitação para diferentes geometnas de 
irradiação. 

Palavras- chave: cálculo de unidade monitora, garantia da qualidade, sistema de 
planejamento computadorizado 

Introdução 
Os sistemas de planejamento de tratamento computadorizados - SPTCs, 

freqüentemente utilizados nos serviços de radioterapia efetuam o cálculo das Unidades 
Monitoras - UMs, ou tempo de tratamento no caso de Telecobaltoterapia, para a liberação 
da dose prescrita ao paciente. 

O sistema de planejamento analisado neste trabalho em particular, o CadPlan™ 
utiliza as mesmas grandezas físicas e métodos de cálculo utilizados no cálculo manual do 
tempo de tratamento ou das unidades monitoras, empregando os fatores de rendimento 
dos campos de radiação e fatores de transmissão dos filtros compensadores de tecido, 
parâmetros estes medidos por ocasião do comissionamento da unidade de tratamento. A 
crescente complexidade dos algoritmos dos demais SPTCs dificulta freqüentemente a 
conferência de cálculos que envolvam uma grande complexidade pelo físico-médico, 
utilizando o mesmo algoritmo que o sistema.^ 



69 

Publicações recentes sobre garantia da qualidade em radioterapia, têm 
recomendando verificações rotineiras dos cálculos das UMs, por meio independente do 
cálculo original. Este tipo de verificação pode também aumentar a confiança na 
exatidão do algoritmo e a integridade dos dados dos feixes utilizados'', além de fornecer 
uma indicação das limitações da aplicação dos algoritmos de cálculo de dose 
convencionais empregados pelos SPTCs.^ 

Trabalhos recentes têm demonstrado a utilidade do cálculo manual como 
ferramenta de garantia da qualidade para identificação de erros sistemáticos no algoritmo 
do SPTC^ , ou ainda e r o s oriundos da fase de planejamento de tratamento.® 
Discrepancias entre os valores obtidos pelo SPTC e o cálculo independente, segundo 
e s s e s trabalhos, situaram-se sempre próximos de 1% para campos com geometria 
regulares. Para campos irregulares ou até mesmo mais complexos, foram obtidos 
desvios próximos ou ainda superiores a 3%. O estabelecimento de patamares 
diferenciados de liberação de tratamento ao paciente, baseado nas diferentes geometnas 
de irradiação, têm sido recomendados. 

MATERIAIS E MÉTODOS 

Sobre a elaboração do programa 
Este trabalho foi desenvolvido junto ao Serviço de Radioterapia do InRad/HC-

FMUSP que conta, entre outros equipamentos, com um acelerador linear modelo 
CLÍNAC-600C da Varian. Este equipamento opera com uma energia de fótons de 6 MV e 
um isocentro a 100 cm de distância do foco. O planejamento do tratamento e o cálculo de 
unidades monitoras é realizado por meio do CadPlan^"^. 

O cálculo do número de UMs pelo método padrão (manual) é bem estabelecido na 
literatura. Em um trabalho recente, Dahl et al.^ comparam e s s e algoritmo a outros dois: os 
resultados indicaram discordância de no máximo 1% em relação aos valores calculados 
pelo sistema de planejamento em questão. 

Publicações tais como os Boocklet 3^ e 6^ da ESTRO, fundamentam as equações 
utilizadas n e s s e s cálculos. Além disto, documentos como o Suplemento 25^ publicam 
valores médios obtidos experimentalmente em uma série de unidades de tratamento dos 
parâmetros físicos utilizados n e s s e s cálculos para cada tipo de equipamento. 

Neste serviço de radioterapia, o cálculo do número de UMs manual é feito com 
base nas equações apresentadas pelo KHAN^°, com algumas variações em função do 
tipo de técnica de tratamento, tais como: distância foco-pele constante; tratamentos 
isocêntricos; e do uso de diferentes acessórios. 

Algoritmo para cálculo de dose 
Todas a s possíveis combinações de campos de radiação, profundidades de 

tratamento, número de campos com seus respectivos pesos e uso de acessórios são 
consideradas pela seguinte equação: 

Dose • Peso 
UM = 

- P e s o s . ^ • ' ^ ^ • ^ - ^ F - F - F - F - F -F 
100 100 100 

em que: 
UM - Número de unidades monitoras; 
Dose - Dose terapêutica em cGy; 
P e s o s - Peso atribuído a cada campo; 
EPesos - Somatória dos pesos (soma dos pesos de todos os campos); 
Iso - Curva de isodose escolhida para o tratamento, desenhada pelo físico-médico ou 
obtida no CadPlan; 
TMR - Relação tecido máximo, utilizado em tratamento isocêntricos. Neste caso, o valor 
da porcentagem de dose profunda não é computado; 
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PDP - Porcentagem de dose profunda, utilizada em tratamentos com distância foco-pele 
constante. Neste caso, o valor da TMR não é considerado; 
Fcaiibração " Fator de calibração, para uma profundidade de dose máxima em uma 
profundidade de 1,5 cm característico para este feixe de 6 MV,-
Fc - Fator espalhamento no colimador que corrige a dose devido ao espalhamento devido 
ao sistema interno de colimação; 
Ff - Fator objeto simulador que corrige a dose devido ao espalhamento pelo objeto 
simulador utilizado durante a tomada de dados de comissionamento; 
Fb - Fator bandeja que é a correção da atenuação do feixe devido á presença da bandeja 
interposta no feixe; 
Ffiitro - Fator filtro que é a correção da atenuação do feixe devido à presença de filtro; 
Foff-axis - Fator "off-axis" que é a correção devido ao deslocamento em relação ao raio 
central. 

O cálculo do desvio entre o resultado previsto pelo CadRIan^**^ e pelo método 
independente é obtido pela seguinte equação: 

Desvio % = 
Dose independente - Dose CadPlan 

Dose independente 
100 

Diagrama hierárquico estruturado do programa: 

Dados do campo atual Parâmetros físicos Dados do paciente 
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> Fator Bandeja 

Fator filtra 
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UMs no STPC 
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tratamento 
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r 

1 

\ r 
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FIGURA 1 - Diagrama hierárquico estruturado do cálculo independente de UMs. 

Resultados e Discussões 
Os desvios entre o valor calculado pelo CadPlan™ e o calculo pelo sistema independente 

foram levantados e organizados por região de tratamento, conforme o trabalho de Chan et al.^, isso 
pennite o levantamento de patamares diferenciados de tolerância para liberação de tratamento por 
região e tipo de tratamento. Os dados obtidos são apresentados na tabela a seguir. 
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TABELA 1 - Discrepâncias médias entre o cálculo de UMs pelo CadPlan 
independente, por região anatômica. 

TM e pelo prograíTia 

Região anatômica Desvio Desvio Padrão 

Mama 2.8 % 2,1 % 

Cabeça e Pescoço 3 , 1 % 1 0 ,5% 

Pelvis 4,5 % ! 0,5 % 

Enos pró.ximos e supenores a 3% não são usualmente toleiados, exceto para campos 
complexos. Trabalhos como o de Haslam et. ai" detemiinaram discrepancias menores do que 1,4% 
com desvio máximo de 1.2% em todas as regiões anatômicas. No entanto, o cálculo executado pelo 
CadPlan™ não leva em conta a correção da lei do inverso do quadrado da distância o que insere 
um erro adicional de 3 % no cálculo. Com a aplicação desse fator nos cálculos executados pelo 
CadPlan"^. os desvios chegam a 1,5%, valor considerado satisfatóno para validação do programa 
independente. 

Conclusões 

O cálculo independente empregado por meio do algoritmo padrão mostrou-se uma 
ferramenta eficaz para um programa de garantia de qualidade. Além disto, o uso do programa 
oferece ainda a vantagem de gerar relatórios que validaram os patamares de dose a serem 
estabelecidos por região de tratamento. 
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