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Resumo

A técnica de radioterapia tem sido uma das principais alternativas para o
tratamento de diversos tipos de cancer na atualidade. Com o desenvolvi-
mento tecnoldgico, principalmente tratando-se da radioterapia conforma-
cional 3D, diversos cenarios antes contraindicados, hoje sao aceitaveis e re-
comendados. Um tratamento considerado adequado é aquele que permite
com que a dose prescrita pelo médico chegue ao tumor de maneira que afete
o minimo possivel os tecidos nobres e saudaveis. Desta forma, na fase do
planejamento da radioterapia, problemas de otimizacao multiobjetivo apare-
cem. Este trabalho apresenta um modelo de programagao multiobjetivo para
o problema da intensidade de dose, que foi resolvido por método exato por
meio do software MATLAB R2009b, utilizando a metodologia da funcao
ponderada. Duas situacoes foram desenvolvidas, uma figurativa com efeito
de melhor compreensao da metodologia utilizada, e outra utilizando dados
reais, contando com apoio do Hospital Erasto Gaertner, Curitiba-PR. As
fronteiras de Pareto, mostraram a importancia do especialista decisor, que
deve escolher entre uma dose mais proxima da prescrita, mesmo prejudi-
cando os tecidos nobres e saudaveis, ou entao proteger ao maximo os tecidos
nobres e saudaveis, relaxando a dose necessaria para destruir o tumor. Além
disso, para comparacao, foram realizados testes considerando a heterogenei-
dade dos tecidos irradiados e sem considera-los, mostrando que pode existir
uma diferenca grande entre a dose emitida dependendo do tipo de tecido da
regiao atingida por radiacao.

Palavras Chave: Programacao Multiobjetivo, Radioterapia Conformacional
3D, Método da Funcao Ponderada.



Abstract

The technique of radiotherapy has been one of the main alternatives for the
treatment of several types of cancer today. With technological development,
especially in the case of 3D conformal radiotherapy, several scenarios before
contraindicated, are now acceptable and recommended. A treatment is con-
sidered appropriate with one that allows the dose prescribed by the doctor
reaches the tumor in a manner that affects the minimum as possible the fine
fabrics and healthy.In this way , during the planning of radiotherapy, multiob-
jective optimization problems appear. This paper presents a multiobjective
programming model for the problem of dose intensity, which was solved by
exact method using the software MATLAB R2009b, using the methodology
of weighted function. Two situations have been developed, the first is a fig-
urative with the purpose of better understanding of the methodology used,
and the other using real data, with support from Erastus Gaertner Hospital,
Curitiba-PR. The Pareto, showed the importance of expert decision-maker
who must choose a dose closer to the prescribed, even harming healthy tissue
masses, or to protect the most noble and healthy tissues, relaxing the dose
required to destroy the tumor . In addition, for comparison, tests were per-
formed considering the heterogeneity of tissues irradiated and not consider
them, showing that there may be a big difference between the emitted dose
depending on the fabric of the region affected by radiation.

Keywords: Multiobjective Programming, 3D Conformal Radiotherapy, Method
of Weighted Function.



Capitulo 1

Introducao

A técnica de radioterapia é uma das mais importantes alternativas para
o tratamento de cancer na atualidade. Este tipo de tratamento se funda-
menta no bloqueio ou destruicao da divisao celular das moléculas de DNA
que compoe o tumor e consiste em irradiar o tumor de forma a maximizar
o efeito de radiacao sobre os tecidos afetados, minimizando os impactos no-
civos sobre os demais tecidos do organismo. Para combater este mal, muito
se tem investido em tecnologia e pesquisa.

Grande parte dos centros de tratamento de radioterapia brasileiros faz uso
de modernos equipamentos para emissao de radiagao, como, por exemplo, os
aceleradores lineares. Esses aparelhos trabalham com apoio computacional,
capazes de auxiliar o plano terapéutico para um planejamento de tratamento
conformacional tridimensional.

Os sistemas computacionais de apoio a decisao desempenham um papel
central ao permitirem a manipulacao de imagens e a simulacao dos efeitos de
um esquema de tratamento, pois permitem a reconstrugao volumétrica tridi-
mensional do paciente, além de tornar capaz a experimentacao de conjuntos
de solucao diferenciada para cada caso, em relacao ao angulo de incidéncia
de radiacao e a distribuicao de dose.

Tais sistemas computacionais, entretanto, podem atingir custos de im-
plantacao e manutencao bastante elevados, além de nao realizarem auto-
maticamente procedimentos de otimizagao, o que fica a cargo da experiéncia
e intuicao do planejador ou pela abordagem de tentativa e erro, que pode
gerar uma solugao longe da 6tima.

Diante das diversas decisoes que o planejador deve tomar, sob o ponto
de vista matematico, a radioterapia conformal 3D envolve situacoes em que
problemas de otimizacao multiobjetivo de grande porte aparecem. Neste
contexto ha de se considerar trés problemas:
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(i) O problema geométrico
(ii) O problema da intensidade de dose

(iii) O problema da abertura das laminas.

Os trés problemas tem o objetivo central de fornecer a dose necessaria
para eliminar o tumor, atingindo a menor area, com a menor dose possivel
os 6rgaos sadios, chamados tecidos nobres, assim como os demais tecidos do
organismo, chamados tecidos sadios. Uma simulacao de entrega de radiagao
é apresentada na Figura 1.1.

Figura 1.1: Simulagao da entrega da radiacao

Fonte: Curso para técnicos em radioterapia [6]

Desta forma, a utilizagao de ferramentas que sejam capazes de gerar con-
juntos de solugoes otimizadas em relagao ao impacto em areas atingidas pela
radiacao ¢ de grande ajuda ao planejador.

11



1.1 O problema

Embora diferentes abordagens tenham sido consideradas para os trés
problemas citados no planejamento do tratamento em radioterapia, a maioria
dos que abordam o problema da intensidade de dose em radioterapia con-
formal 3D ([12],[13],[7]), formula os modelos tendo como base a radioterapia
com intensidade modulada (IMRT), descrita brevemente a seguir.

Radioterapia com Intensidade Modulada, conhecida como
IMRT, € um modelo avancado de radioterapia de alta precisao
que utiliza aceleradores de Raio-X controlados computacional-
mente para determinar precisamente a dose de radiacao no tu-
mor. O plano de tratamento é repassado individualmente ao
paciente baseado num plano de tratamento 3D, contornando o
tumor. O plano de tratamento é cuidadosamente feito baseado
em imagens tomogrdficas computacionais 3D do paciente, em
congunto com a dose calculada computacionalmente, para de-
terminar a intensidade de dose padrao que serd melhor con-
formacionada com o desenho do tumor][7].

Tendo em vista a realidade encontrada em muitos hospitais brasileiros,
que nao desfrutam desta tecnologia, o presente trabalho busca modelar o
problema da intensidade de dose para o planejamento de radioterapia con-
formacional 3D, num acelerador linear que nao faz planejamento IMRT.

1.2 Estrutura do trabalho

O presente trabalho busca estudar e desenvolver um modelo de repre-
sentagao matematica para o problema da intensidade de dose no planeja-
mento do tratamento de cancer por radioterapia conformacional 3D. Para
isto, estruturou-se da seguinte maneira.

O capitulo 2 apresenta alguns fundamentos tedricos em radioterapia, que
vao desde os tipos de radiacao utilizados, as fases do tratamento, em um
tratamento de radioterapia conformacional tridimensional.

O capitulo 3 trata de alguns trabalhos recentes, que tem em comum o
objetivo de buscar solugoes para problemas envolvidos no planejamento da
radioterapia.

O capitulo 4 apresenta alguns fundamentos da programacao multiobje-
tivo.

O capitulo 5 introduz a formulacao matematica para o problema da intesi-
dade de dose em radioterapia, assim como o modelo elaborado pela autora.
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O capitulo 6 descreve as aplicagoes da metodologia uilizada, primeira-
mente para uma situacao figurativa e, em seguida, com informacoes reais
obtidas nos hospitais. O método da funcao ponderada foi utilizado para bus-
car solugoes para o modelo. Na sequéncia, os resultados sao discutidos por
meio das fronteiras de Pareto.

No capitulo 7 sao feitas as consideracoes finais e sugestoes de trabalhos
futuros.
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Capitulo 2

Fundamentos tedricos em
radioterapia

Cancer é o nome dado a um conjunto de doencas que tem em comum o
crescimento desordenado de células, que invadem tecidos e 6rgaos. Dividindo-
se rapidamente, estas células tendem a ser muito agressivas e incontrolaveis,
determinando a formacao de tumores malignos, que podem espalhar-se para
outras regioes do corpo.

A técnica de radioterapia é uma das mais utilizadas na atualidade para
combater diversos tipos de cancer. Esta técnica pode ser usada como trata-
mento paliativo (quando a cura nao é possivel e o objetivo é controle local
da doenga) ou como tratamento terapéutico (quando a terapia pode ser cu-
rativa). Radioterapia também tem aplica¢oes em condigoes nao-malignas,
porém seu uso nesses casos ¢ limitado em parte pelas preocupacoes sobre
o risco de cancer induzido por radiacao [21]. A radioterapia pode ser uti-
lizada como tnica fonte de tratamento, como também se compor com outras
estratégias.

O tratamento radioterapico pode ser subcategorizado em duas abordagens
gerais: a braquiterapia e a teleterapia. A braquiterapia, que estd fora do
escopo deste trabalho, é a forma de tratamento em que pequenas sementes
radioativas ou fontes de radiacao sao depositadas ou implantadas no corpo
do paciente. A teleterapia, objeto do presente trabalho, envolve a aplicacao
de radiacao no tumor por meio de uma fonte radioativa externa ao paciente.
A radiacao, neste caso, pode ser gerada por um acelerador linear ou por uma
fonte radioativa (em geral Cobalto 60).

Com a evolucao e aperfeicoamento tecnoldgico, situagoes antes contra-
indicadas ao uso da técnica, hoje passam a ser elegiveis. A entrega de ra-
diacao tem se tornado cada vez mais precisa e, consequentemente, capaz de
trabalhar com altas doses localizadas e causar poucos efeitos colaterais.

14



2.1 Tipos de radiacoes

A acao da radiacao com a matéria mostrou que os efeitos eram mais agres-
sivos nas células cancerigenas que em células sadias. Este tipo de radiacao
foi denominada radiacao ionizante. Tal radiagdo possui energia suficiente-
mente energética para deslocar elétrons de suas érbitas e fazer com que eles
penetrem no tecido irradiado depositando energia.

Da interagao das radiagoes ionizantes com a matéria, resulta a trans-
feréncia da energia existente na radiacao para os atomos do meio através do
qual a radiacao esta passando. Podem-se dividir as radiacoes ionizantes em
corpusculares e eletromagnéticas.

As radiagbes corpusculares, por terem carga (positiva ou negativa) e
massa, cedem sua energia cinética através de colisoes com os atomos do
meio em que ela passa.

Ja a radiagao eletromagnética (fétons) sofre atenuagao correspondente a
uma diminui¢ao do ntimero de fétons emergentes do meio.

Portanto, conceitua-se a radiagao ionizante como qualquer tipo de ra-
diacao capaz de remover um elétron orbital de um atomo ou transportar
elétrons para niveis energéticos superiores (6rbitas mais externas), chamados
de ionizagao ou excitacao.

2.1.1 Radiacgao corpuscular

A radiacao corpuscular envolve dois tipos de particulas, a saber:

e Particula alfa () - é uma particula equivalente a um nticleo Hélio (2
prétons e 2 néutrons), com carga positiva. Devido a sua alta trans-
feréncia linear de energia, a radiacao « cede a sua energia rapidamente
para o meio, tornando o seu poder de penetragao no meio muito limi-
tado.

e Particula beta () - é um dtomo com excesso de prétons ou néutrons,
em seu nucleo, que tende a se estabilizar, levando a emissao de particulas
carregadas negativamente ou positivamente. Dependendo da sua ener-
gia, ela pode alcancar de 1 a 2 cm no tecido bioldgico.

2.1.2 Radiacao eletromagnética

Sao ondas eletromagnéticas de alta energia. Podem ser de origem nuclear,
geradas por is6topos radioativos, ou de origem extranuclear, produzidas na
eletrosfera. Quando é de origem nuclear, um atomo com excesso de energia
no seu nucleo (excitado) decai para um estado de energia menor, emitindo

15



um féton, e quando tem origem extranuclear as ondas sao produzidas por
equipamentos especiais, tais como: aparelhos de Raios X ou Aceleradores
Lineares. Essas radiacoes eletromagnéticas nao possuem massa nem carga
elétrica e podem ser:

e Radiacdo gama (7) - sdo pacotes de energia, de origem nuclear, com
grande poder de penetracao. A radiacao gama é liberada por meio do
excesso de energia de um ntcleo atomico instavel.

e Radiacao X - é produzida quando elétrons rapidos se chocam com a
eletrosfera de um &tomo (alvo). A energia cinética desse elétron é
transformada em energia eletromagnética [5].

2.2 Aparelhos utilizados em teleterapia

Alguns aparelhos utilizados no tratamento radioterdpico estao descritos
a seguir.

2.2.1 Cobalto-60

E uma fonte de radiacao que emite fétons sob a forma de radiagao, com
a energia de 1,17 MeV e 1,33 MeV [5].

Figura 2.1: Cobalto 60

Fonte: SantAnna [19]

Como a fonte é radioativa, a emissao de fétons é continua, ou seja, a
fonte nao para de emitir fétons. Quando a maquina esta desligada, a fonte
permanece guardada numa blindagem adequada que bloqueia a saida dos
raios v (Figura 2.1) [6].
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2.2.2 Aceleradores lineares

O acelerador linear (Figura 2.2) é um aparelho que usa ondas eletro-
magnéticas de elevada frequéncia para acelerar elétrons (produzidos por um
canhao eletronico) a energias da ordem de dezenas de Mev, através de uma
estrutura linear de aceleragao [14].

Figura 2.2: Figura esquemdtica da estrutura de um acelerador linear (em
vermelho - gantry; amarelo - colimador; verde - mesa)
Fonte: SantAnna [19]

Este feixe de elétrons de alta energia pode ser usado para tratamento de
lesoes superficiais ou ser obrigado a colidir num alvo e originar, por interacao
com nucleos deste, raios X de alta energia.

Aceleradores lineares geram fétons de energia muito maiores do que os
de Cobalto-60. Fdétons de alta energia liberam menos dose para a pele do
paciente.

2.3 Radioterapia conformacional tridimensional

A radioterapia conformacional tridimensional, ou radioterapia conformal
3D, é uma modalidade técnica da radioterapia que permite que o feixe de ra-
diacao produzido por um acelerador linear, possa adquirir aproximadamente
o formato do volume tumoral a ser irradiado. Ou seja: a radioterapia confor-
mal 3D faz com que o feixe que incide retangular sobre um paciente quando
tratado de forma convencional, seja modelado de acordo as particularidades
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geométricas de cada tumor ou 6rgao a ser tratado, nas mais variadas an-
gulagoes.

Para que este efeito ocorra, é necessario contar com sofisticados recursos
técnicos. Entre eles estao: a aquisicao de cortes tomograficos do paciente no
processo de simulacao, o uso de objetos auxiliares, o uso de programas com-
putadorizados para reconstrucao volumétrica tridimensional e a modelacao
do feixe durante as aplicagoes da radioterapia.

Os equipamentos de radioterapia conformacional utilizados na maioria
dos hospitais brasileiros atualmente, possuem colimadores multilaminas, vis-
tos na Figura 2.3. Tais equipamentos sao dotados de laminas moveis capazes
de conformar a regiao do tumor e bloquear certas areas do feixe de radiagao.
Com essa tecnologia, a radiacao toma a forma da geometria do tumor, de
maneira que o feixe de radiacdo contorne o tumor sob o ponto de vista do
irradiador, qualquer que seja sua posi¢cao no espaco.

”“m.nhimnf

(i

Figura 2.3: Colimador multilaminas
Fonte: Holder (2003)

Esta evolucao da radioterapia aumenta a curabilidade, pois permite que
o paciente seja submetido a doses mais elevadas de radiacao no tumor e
a0 mesmo tempo minimiza danos agudos ou tardios aos tecidos vizinhos,
diminuindo, assim, as complicagoes e proporcionando aos pacientes maiores
chances de cura e menos efeitos adversos do tratamento.

Na Figura 2.3 pode-se observar a colimagao de um campo de radiacao ao
tumor, que faz com que um menor volume de tecido sadio seja afetado. E
claro que, dependendo da localizagao do tumor no organismo, nao ¢ possivel
evitar que a radiagao passe por 6rgaos sadios. O que se pode fazer é reduzir
tais impactos com um estudo geométrico prévio.
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Figura 2.4: Campo de radiacao com abertura das laminas
Fonte: SantAnna [19]

2.4 Acessorios auxiliares em teleterapia

Com finalidade de produzir um feixe de radiacao com as caracteristicas
desejadas para cada tipo de tratamento, alguns objetos podem auxiliar o
profissional de radioterapia na execucao de seu trabalho. Estes objetos sao:
filtros, blocos, bandejas e cones, descritos a seguir.

e Filtro

Os filtros compensadores de tecido (Figura 2.5) sdo muito usados
para homogeneizar a dose num determinado local, também corrigindo
a falta de tecido numa regiao a ser tratada.

Tais filtros sao absorvedores colocados entre a saida do feixe e o
paciente. Seu posicionamento deve ser tal que a distancia entre o filtro
e o paciente seja de no minimo 30cm. Dessa maneira evita-se que
a contaminacao de elétrons ocasionada pela presenga do absorvedor
atinja a pele do paciente [15].

e Blocos

Em muitas técnicas de tratamento os campos de irradiacao re-
queridos sao irregulares, embora a abertura do sistema de colimagao
interno somente possibilite aberturas em formatos quadrados ou retan-
gulares. Para que o campo de irradiagao tome esses contornos, em geral
utilizam-se blocos de chumbo padronizados (Figura 2.6), ou ainda, blo-
cos de uma liga especial fabricados para um paciente especifico (Figura
2.7).
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Figura 2.5: Filtro utilizado no acelerador linear
Fonte: Salomon (2006)

Recentemente tem sido progressiva a aquisicao de colimadores de
miultiplas folhas (Figura 2.3), ou multilaminas, pelos centros de ra-
dioterapia. Esses acessérios permitem que o feixe tome os mais di-
versos contornos. Para isso o sistema é dotado de 64 ou 128 laminas,
com espessura variando de 0,5 a 1ecm, que ficam posicionadas na saida
do feixe. Cada uma das laminas possui um mecanismo de abertura
independente.

Figura 2.6: Bloco padronizado para colimacao de feixe
Fonte: Muller (2005)

Figura 2.7: Bloco conformacionado para contorno especifico de um paciente
Fonte: Cecilio (2008)
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e Bandeja

A bandeja, geralmente feita de acrilico, é um acessério utilizado
para suportar os blocos de protecao, sendo que sua presenca resulta em
diminuicao na taxa de dose.

e Cone

Usados em tratamentos de cancer de mama, os cones (Figura 2.8)
possuem protecao de chumbo de forma que a area do campo seja re-
duzida a metade. O lado protegido tem a funcao de evitar que o pulmao
do paciente receba doses altas por ocasiao do tratamento.

Figura 2.8: Cone utilizado em tratamentos de mama
Fonte: Muller (2005)

2.5 Atenuacao da energia

Para que o tumor receba a quantidade de dose prescrita pelo médico,
deve-se considerar que a energia emitida pelo aparelho nao é a mesma que
chegara ao tumor.

Devido aos acessorios utilizados, a distancia percorrida pelo feixe de ra-
diacao ou aos diversos tipos de tecidos pelos quais havera passagem de ra-
diagao, alguns fatores sao gerados, os quais quantificam a atenuacao da dose
emitida pela fonte de radiagao.

2.5.1 Fatores que podem influenciar a perda de energia

Para o céalculo da dose em radioterapia convencional ou 3D, o equipa-
mento ao ser instalado deve passar por inimeras medidas dosimétricas para
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avaliacao e levantamento qualitativo e quantitativo do feixe radioativo, pro-
cesso que denomina-se dosimetria de aceite. Nesta fase sao geradas tabelas de
fluxo do rendimento do feixe para cada tamanho de campo, valores de relacao
percentual de dose na profundidade para cada tamanho de campo, fatores
de atenuacao do feixe por blocos, filtros ou outros acessérios e a calibracao
em termos de dose absoluta [9)].

Levando em conta os parametros do feixe de radiacao obtidos no aceite
do equipamento, diferentes tipos de fatores envolvidos nos tratamentos em
aceleradores sao gerados, distinguindo-se como:

a) Tipo de tratamento em relagdo a distancia;
b) Tamanho de campo

¢) Acessérios utilizados
Cada um destes fatores é descrito brevemente a seguir [4] [15].
2.5.1.1) Fatores devido ao tipo de tratamento em relagao a distancia:

a) Distancia foco-pele constante (SSD)
Para tratamento distancia foco-pele constante, utiliza-se o fator
de profundidade de dose profunda (PDP):

Dp(p> S7 fa h'U)

PDP(HS,fahU):m

100 (2.1)

Em que:

— D,: dose absorvida na profundidade p
— Dy: dose absorvida na profundidade de dose maxima
— p: profundidade
— S area da abertura do campo do colimador
— f: distancia do foco ao isocentro do tumor
— hv: energia utilizada no tratamento
Os valores tabelados do cédlculo de dose na profundidade de dose

maxima, também chamado de equilibrio eletronico, estao disponi-
bilizados no anexo A.

b) Distancia foco-isocentro constante (SAD)
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2.5.1.2)

2.5.1.3)

Para tratamento isocéntrico, utiliza-se o fator relagao tecido maximo

(TMR):

PDP FSP 2
TMR(p, S, hv) = (p, 5, f,hv) FSP(S, hv) ( f+p )

100 "FSP(Sg,hv) \ f — Pmaz
(2.2)
Em que:
— p: profundidade
— S area da abertura do campo do colimador
— hv: energia utilizada no tratamento
— Sq: é4rea do campo quadrado na profundidade @

— f: distancia isocéntrica, que é de 100cm para os aceleradores
lineares

— Pmaz: profundidade de dose maxima
FSP=25

0

— Dy: dose na profundidade de maximo

— Dj: dose no ar (mantidas as condig¢oes de equilibrio eletronico)
na mesma posicao de Dy

Tamanho de campo

Muitas vezes os tamanhos de campo de radiacao nao sao quadrados.
Contudo, por convencao, faz-se a equivaléncia da area de um campo
retangular a um campo quadrado. Pelo método de Clarkson:

: 4.area do retangul
Area do quadrado equivalente = area o Teangne (2.3)

perimetro do retangulo

A relagao entre medidas dos lados do campo retangular e do campo
quadrado equivalente encontra-se na Tabela 2.1 [15].

Mudangas no feixe ocasionadas por outros acessorios.

A presenca de qualquer acessorio entre o foco e o volume alvo resultard
em mudanga na taxa de dose. A seguir serd apresentado cada mudanca
em funcao do acessério.

a) Fator de espalhamento do colimador (F,) - é a grandeza que quan-

tifica a variacao de dose devido a presenga do sistema de colimagao
interno do equipamento irradiador.
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Tabela 2.1: Lados dos campos quadrados equivalentes a campos retangulares

Lado Maior (cm) Lado Menor (cm)
1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0 45 5,0 5,5 6,0
1,0 1,0
1,5 1,2 1,5
2,0 1,3 1,7 2,0
2.5 1,4 1,9 2,2 2.5
3,0 1,5 2,0 2,4 2,7 3,0
3,5 1,6 2,1 2,5 2,9 3,2 3,5
4,0 1,6 2,2 2,7 3,1 3,4 3,7 4,0
i5 1,6 2.3 2.8 3,2 3.6 3,9 42 45
5,0 1,7 2,3 2,8 3,3 3,8 41 44 47 5,0
5.5 1,7 2,4 2,9 3,4 3,9 43 46 50 52 55
6,0 1,7 2,4 3,0 3,5 40 4,4 48 5,1 5,5 5,7 6,0

b) Fator de espalhamento do objeto simulador (£),) - é a grandeza que
quantifica a variacao na dose depositada devido a presenca do ob-
jeto simulador, pertencente ao sistema dosimétrico utilizado. Este
fator pode ser definido como o quociente entre a taxa de dose no
objeto simulador (Dy) para um campo dado, na profundidade de
dose méxima, e a taxa de dose no ar (D,,.) em condigdes idénticas.

B Dar

F, (2.4)

c) Fator rendimento (F,) - no acelerador linear 2100C, as medidas
do fator de atenuagao do sistema interno de colimagao (F.) e do
fator de atenuagao do objeto simulador (F},) sdo reunidos em uma
unica grandeza, o fator de rendimento (F,.).

d) Fator de atenuacao do filtro (F}) - é o quociente entre a taxa de
dose para uma determinada abertura de feixe e profundidade com
a presenga do filtro (D), e a taxa de dose obtida nas mesmas
condigoes sem a presenga do mesmo (D1):

Fr=14

(2.5)

e) Fator de atenuagao da bandeja (F}) - é o quociente entre a taxa de
dose para uma determinada abertura de feixe e profundidade com
a presenca da bandeja (Ds), e a taxa de dose obtida nas mesmas
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condicoes sem sua presenga (Dy):

Dy

=2
b D,

(2.6)

f) Fator cone - usado em tratamento de mama.

2.6 Definicoes dos volumes de tratamento em
radioterapia

Para descrever um tratamento com radiagoes ionizantes, sao necessarios,
no minimo, trés parametros: volume tratado, dose de radiagao e técnica uti-
lizada. Esses parametros devem ser aplicados seguindo a norma ICRU-50
(Internacional Commission on Radiation Units and Measurements), publi-
cada em 1993.

Recomendacgoes do ICRU 50 quanto a definicao dos volumes de trata-
mento estao descritos a seguir [6].

O processo de determinagao do volume de tratamento consiste de varias
etapas. Dois volumes devem ser definidos antes de se comecgar o planeja-
mento. Esses volumes sao:

e GTV ("gross tumor volume”/ volume tumoral)
O GTV ¢ o volume palpavel ou visivel do tumor. E neste volume em
que hé maior concentracao de células malignas.

e CTV ("clinical target volume”/ volume alvo)

O CTV corresponde ao volume de tecido que contém um GTV visivel
e/ou doenga maligna microscépica subclinica, que pode ser considerada
como a disseminacao presumida da doenca.

Durante o processo de planejamento, mais dois volumes sao definidos:

e PTV ("planning target volume”/ volume de planejamento)

Para assegurar que todos os tecidos inclusos no CTV recebem a dose
prescrita, é necessario irradiar um volume geometricamente maior que
o CTV. O PTV é o CTV mais as margens de erros. Estas margens
consideram, por exemplo, o movimento do paciente, a variacao no for-
mato do tecido que contém o CTV e as variacoes das caracteristicas
geométricas do feixe.
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° Orgéos de Risco

E necessdrio também demarcar os orgaos sadios circunvizinhos a regiao
tumoral. Embora nao seja possivel um tratamento em que a dose nao
afete nenhum 6rgao sadio, procura-se um bom plano de tratamento que
atinja o minimo possivel de areas nao afetadas por tumor.

Com os resultados do planejamento, passam a existir mais dois volumes:

e Volume tratado

Idealmente a dose deveria ser liberada somente no PTV, mas devido as
limitagoes das técnicas de tratamento isso nao é alcangado e permite a
definicao do volume tratado.

Volume tratado é o volume englobado por uma isodose escolhida pelo
fisico médico como sendo apropriada para se alcancar a proposta do
tratamento.

e Volume irradiado

Volume irradiado é o volume de tecido que recebe uma dose considerada
significativa em relagao a tolerancia dos tecidos normais. Esse volume
depende da técnica de tratamento utilizada.

Desta forma, uma representacao esquematica dos volumes em tratamento
¢ exibido na Figura 2.9.

PTV

ITV

CTV

aTVv

iy

Volume Tratado

Volume Irradiado

Figura 2.9: Representacao esquematica dos volumes em tratamento

Fonte: Curso para Técnicos em Radioterapia [6]

26



2.7 Fases do tratamento

Das etapas da radioterapia, a primeira ¢ o diagnoéstico da doenca. Quando
o tratamento selecionado pela equipe médica é a radioterapia conformal 3D,
as fases seguintes consistem basicamente em: (i) obtengao das imagens do
paciente; (ii) determinagao do isocentro; (iii) delimitacao dos 6rgaos de inter-
esse; (iv) determinagao da dose de radiacao a ser aplicada; (v) planejamento
da entrega de radiagao; (vi) aprovagao do planejamento; (vii) entrega da
radiagdo no paciente.

Cada uma destas fases esta descrita brevemente a seguir.

(i)

(i)

Obtencao das imagens do paciente:

As imagens sao adquiridas por meio de tomografia computadorizada
e sao disponibilizadas em formato DICOM, uma plataforma em que é
possivel a visualizagao e manipulagao de imagens médicas. Um exemplo
de um corte tomografico da regiao da préstata é apresentado na Figura
2.10.

Figura 2.10: Corte tomografico da regiao da prostata

Fonte: Hospital Erasto Gaertner

Delimitacao do isocentro

A partir da visualizacao das imagens adquiridas pelo exame de to-
mografia, o dosimetrista analisa em qual dos cortes esta localizado
o isocentro do tumor. Entao faz marcacoes na pele do paciente que
servirao de indicativos para o posicionamento do aparelho que fara a
entrega da radiagao em todo tratamento.

Delimitacao dos érgaos de interesse

O planejamento radioterapico € realizado com auxilio de um software
de planejamento em trés dimensoes, o qual utiliza o protocolo de co-
municagao DICOM para ler os dados do aparelho de tomografia com-
putadorizada.
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(iv)

Fazendo uso de um software especializado, o dosimetrista marca a
regiao do tumor visivel (GTV) no corte de tomografia computadorizada.
Marca também a regiao na vizinhanca do GTV que esta acometida pela
doenga, mas nao é visivel no exame (CTV). Este volume normalmente
se movimenta devido a sua fisiologia alterando sua posicao e forma
em relagdo a imagem obtida na tomografia. Para que este movimento
seja levado em consideragao, marca-se o PTV. Além desses volumes,
também sao marcados os 6rgaos de risco que estao localizados proximos
ao tumor e devem ser protegidos durante a etapa do planejamento.

Portanto, nesta fase é realizada a reconstrugao volumétrica tridimen-
sional das possiveis regices afetadas por radiacao durante o tratamento
de radioterapia. Na Figura 2.11 pode-se observar um exemplo de re-
construcao volumétrica tridimensional de um tumor de préostata em que
sdo demarcados a bexiga (roxo), o PTV (vermelho) e o reto (verde).

Figura 2.11: Reconstrucao volumétrica tridimensional
Fonte: SantAnna [19]

Determinacao da dose de radiacao a ser aplicada

Fase que cabe ao médico oncologista, que determinara a dose total e
didria a ser aplicada, baseado em alguns principios, tais como: avaliagao
da extensao tumoral por meio de exames clinicos e de imagem; condicoes
fisicas do paciente; conhecimento das caracteristicas especificas de cada
tumor a ser tratado, entre outros.

Plano de tratamento da entrega de radiagao

Tendo a informagao da dose que devera ser aplicada e da quantidade
de campos que serao utilizados, o fisico-médico podera fazer o planeja-
mento da entrega de radiagao utilizando um sistema de planejamento
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3D, com o objetivo de liberar a dose prescrita no tumor, poupando o
maximo de tecido sadio.

E nesta fase que ele escolhe o melhor posicionamento do gantry para
cada campo, ou seja, a modelacao do feixe durante as aplicagoes da
radioterapia, assim como a distribuicao de dose por campo. Estas
escolhas sao baseadas na experiéncia e intuicao do planejador ou pela
abordagem de tentativa e erro.

Desta forma, permeando a fase do item (v), problemas que merecem
abordagem matematica aparecem.

(vi) Aprovagao do planejamento

O médico oncologista é quem aprova o planejamento desenvolvido pelo
fisico-médico.

(vii) Entrega da radia¢do no paciente

Apés aprovacao, o planejamento pode ser aplicado.

2.8 Consideracoes do Capitulo

Neste capitulo foram apresentados alguns fundamentos tedricos em ra-
dioterapia que servem de base para este trabalho.

Inicialmente abordou-se os tipos de radiacao presentes no tratamento de
radioterapia (segao 2.1) e os aparelhos usados para emissao de radiagao (segao
2.2).

Como premissa do trabalho, a Radioterapia Conformacional 3D, descrita
na secao 2.3.

Em seguida, na se¢ao 2.4, mostrou-se alguns acessorios auxiliares no trata-
mento, assim como (segao 2.5) os parametros de atenuagao da dose gerados
por estes acessérios e demais fatores envolvidos.

Na secao 2.6 foram definidos os volumes de tratamento. Na sequéncia,
apresentaram-se as fases de um tratamento com radioterapia conformacional
3D.

Enfim, para que seja possivel a elaboragao de um modelo matematico de
auxilio na tomada de decisao do planejamento de radioterapia, é necessario
conhecer os fundamentos da pratica. Mais especificamente, como o objetivo
desta pesquisa permeia o problema da intensidade de dose, as informagoes
apresentadas sao de fundamental importancia para o pesquisador.
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Capitulo 3

Trabalhos recentes

Tendo em vista o estigio (v) do planejamento de entrega da radiacao
para um processo de radioterapia conformal 3D, descritos na secao 2.7, a
literatura reporta a busca pela solucao dos trés problemas:

i) O problema geométrico;
ii) O problema da intensidade da dose;
iii) O problema da abertura das laminas.

O primeiro problema visa determinar o conjunto 6timo de dire¢oes para
os feixes de radiagao, como se observa na Figura 3.1. O problema consiste em
emitir alta dosagem de radiagao no tumor, suficiente para sua eliminagao de
forma que minimize a quantidade de radiacao nos tecidos vizinhos ao tumor,
reduzindo assim complicagoes nestas areas criticas.

Figura 3.1: Composicao de campos
Fonte: Caprioglio (8]
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Nos ultimos anos, diversas abordagens tém sido dadas a tal problema,
destacando-se o trabalho de Goldbarg [12]. O autor propoe, de maneira
inovadora, que o problema da selecao das direcoes dos feixes seja feita por
uma técnica denominada de isocentros variaveis. O modelo de programacao
matematica multiobjetivo é solucionado, para fins comparativos, por meio do
Algoritmo Transgenético, introduzido pelo autor, e também com um Algo-
ritmo Genético Multiobjetivo. Uma solugao apresentada por Goldbarg pode
ser visualizada na Figura 3.2.

Figura 3.2: Campos de radiacao
Fonte: Goldbarg (2009)

Outra abordagem, também para o primeiro problema, é apresentada por
Aratjo [1]. Ele propoe um modelo genérico de otimizac¢ao para o plano de
tratamento radioterdpico, e utiliza trés metaheuristicas (MOGA, MOSA E
MOTS) para buscar suas solugoes.

Em [17], encontra-se um algoritmo para otimizagao do angulo do feixe de
radiacao, baseado na minimizacao da intersecao do volume do feixe de ra-
diacao nos orgaos de risco. O algoritmo foi aplicado para otimizagao coplanar
dos arranjos de feixes espacgados regularmente, de modo que estes arranjos
sejam comumente utilizados em tratamento de prostata. Neste trabalho os
autores apresentam a forte correlacao existente entre a minimizacao da in-
tersecao do volume do feixe de radiacao nos érgaos de risco com a medida
alta de dose.

Com os feixes ja definidos, o problema da intensidade de dose busca
determinar a melhor distribuicao de dose por campo de radiacao de modo
que a dose que chega ao tumor seja a prescrita pelo médico e a dose que chega
aos demais tecidos seja a minima possivel. Para este problema, os trabalhos
de Holder [13], e Barboza [3] merecem destaque. Um modelo de programagao
linear é introduzido no planejamento radioterapico, incorporando varidveis
elasticas e é solucionado pelo método de pontos interiores.
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Em Viana [20] encontra-se o problema da intensidade de dose proposto
em [13], levando em consideracao fatores para a corregao da heterogenei-
dade na composigao dos diferentes tipos de tecidos irradiados, baseados nas
proporcoes entre seus diferentes coeficientes de atenuacao linear.

Com as doses ja planejadas, o terceiro problema procura estabelecer a
melhor abertura das laminas em colimadores multilaminas de modo a tomar
a forma do tumor (Figura 3.3), atingindo assim a menor quantidade de teci-
dos saudaveis e nobres. Este problema é matematicamente abordado em
[7]. A formulagao para o problema é dada quando se encontra uma decom-
posicao de uma matriz de inteiros em uma sequéncia ponderada de matrizes
binarias cujas linhas satisfazem a propriedade de 1’s consecutivos, buscando
minimizar a cardinalidade da decomposicao (Figura 3.4).

Figura 3.3: Colimador multilaminas
Fonte: Cambazard (2009)
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Figura 3.4: O problema do sequencimento das laminas
Fonte: Cambazard (2009)
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3.1 Consideracoes do capitulo

Com a revisao da literatura apresentada neste capitulo, pode-se perce-
ber que o problema do planejamento do tratamento radioterapico estd em
discussao em diversos centros de pesquisa brasileiros, assim como de muitos
outros paises, no que se refere ao tratamento matematico dado.

Apresentando diferentes abordagens de pesquisa de otimizacao, a pro-
posta dos trabalhos sempre é a busca pela solugao dos problemas inseridos
no ambito do planejamento do tratamento de cancer por radioterapia.

Vale ressaltar que os problemas discutidos ((i) o problema geométrico; (ii)
o problema da entrega da radiacao e (iii) o problema da abertura das laminas)
podem ser tratados separadamente, embora estejam intrinsecamente interli-
gados, ou ainda podem fazer parte de um tinico modelo de otimizacao.

Com a evolucao matematica, a solucao destes modelos tem muitas vezes
superado as solugoes obtidas pelos especialistas, principalmente pelo pouco
tempo empreendido.

Com a evolucao da tecnologia, hoje ha possibilidade de inserir a solucao
destes problemas aos planejamentos desenvolvidos nos centros de tratamento
em radioterapia.

Entao, percebendo a necessidade de melhorar cada vez mais os resultados
e pesquisas nesta drea, esta pesquisa foi desenvolvida.
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Capitulo 4

Metodologia multicritério

4.1 Programacao multiobjetivo

4.1.1 O que é tomada de decisao multicritério ou mul-
tiobjetivo?

De acordo com Bana [2], ”A tomada de decisao é, de fato, parte inte-
grante da vida quotidiana. Mas é também uma atividade intrinsecamente
complexa e potencialmente das mais controversas, em que temos de escolher
naturalmente nao apenas entre alternativas de acao, mas também entre pon-
tos de vista e formas de avaliar essas acoes, e por fim, de considerar toda uma
multiplicidade de fatores direta e indiretamente relacionados com a decisao
a tomar.”

Para ressaltar a importancia dos multicritérios ou multiobjetivos na tomada
de decisao ”...talvez baste que cada um pergunte a si proprio, qual foi a ultima
vez em que tomou uma decisdo com base num unico critério” [2].

A tomada de decisao pode ser de forma simples definida como um esforco
para resolver o dilema dos objetivos conflituosos, cuja presenca impede a
existéncia da solucao étima e conduz para a procura da solucao de melhor
compromisso. Dai, a grande importancia dos métodos multicritérios (ou
multiobjetivos) como instrumentos de apoio a tomada de decisoes” [2].

Seja a forma geral para um problema multiobjetivo, conforme apresentado
em 4.1.
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Otimizar|fi(x), fa(x), ..., fa(2)]

s. a
glz) =0  j=1,..J

hie(x) =0 kE=1,..,K (4.1)
b <ay <V 1=1,...,n

Com fr (1) : R" = R, g;(-) : R* > Reh(-) : R* = Rexeh™

Este modelo procura a otimizagao simultanea de multiplos objetivos. Em
problemas com mais de um objetivo conflitante, em geral, nao ha uma solucao
6tima, mas existe um numero de solugoes boas, chamadas de solucoes de
compromisso ou solugoes nao-dominadas. Sem mais informagoes, nao hé
nenhuma solucao deste conjunto de solugoes que possa ser considerada melhor
que outra. Esta é a fundamental diferenca entre um problema de otimizagao
com tunico objetivo e multiobjetivo [10], [11].

4.1.2 Solucao 6tima e solugao nao-dominada

Alguns conceitos da otimizacdao monocritério sao modificados para re-
solver problemas multicritérios. A solucao 6tima é substituida pelo conceito
de solucao nao-dominada que é uma solucao que, se quiser melhora-la para
um critério, deve necessariamente piorar para outro.

Nos modelos multicritérios o conjunto de solugoes nao dominadas é o que
interessa. Os métodos multicritérios sao utilizados ou para reduzir o conjunto
de solugoes nao dominadas, e/ou ordenam o conjunto, e/ou agrupam em
classes.

4.1.3 Definicoes relevantes

Seja o modelo multiobjetivo (4.1) considerado de minimizagao dos obje-
tivos. Algumas defini¢bes relevantes na programacao multiobjetivo sao dadas
a seguir, que analogamente se fazem para um problema de maximizacgao.

e Pareto-dominancia: uma solucao =) é dita dominar uma solucao z?,
se ambas as condicoes a seguir forem satisfeitas:

1. a solucao =™ néo é pior que a solucdo £® em nenhum dos obje-
tivos, ou seja, fo,(xM) < f,(2?) para todom = 1,..., M.

2. a solucao z) é estritamente melhor que a solucdo z(® em pelo

menos um objetivo, ou seja fn,(zM) < f,,(2?)) para algum m =
1,...M
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e Solucao Pareto-6tima: é uma solucao nao-dominada.

e Conjunto Pareto-6timo: é formado pelo conjunto de todas as solucoes
nao-dominadas, dentre as solugoes factiveis.

e Fronteira de Pareto: é formada pelos pontos no espaco das funcoes
objetivo que corresponde ao conjunto Pareto-Otimo.

Na presenca de multiplas solucoes Pareto-6timas, é dificil afirmar que
uma solucao é melhor que a outra, sem informacao adicional do problema.
Quando uma informacao importante é satisfatériamente avaliada, ela pode
ser utilizada para fazer uma pesquisa tendenciosa. Contudo, na auséncia
de informagoes adicionais, todas as solu¢oes Pareto-6timas sao igualmente
importantes [10].

E importante ressaltar que so existem solugoes Pareto-6tima num pro-
blema multiobjetivo se os objetivos sao conflitantes entre si.

e Ponto ideal: O ponto ideal do RM é o ponto do espaco dos objetivos
cujas coordenadas sao (z7,23,...,25) onde zf = dtimode f;(a;) e @;
representa a melhor solugao para o critério i.

4.1.4 Técnicas de solucao

Problemas de otimizag¢ao multiobjetivo podem ser resolvidos por meio
de técnicas exatas ou aproximadas. Técnicas exatas levam a solugoes nao-
dominadas e nas técnicas aproximadas nao se tem esta garantia podendo-se
facilmente a chegar a 6timos locais e nao globais.

Técnicas aproximadas baseiam-se em heuristicas e metaheuristicas. As
heuristicas sao boas maneiras de resolver problemas especificos de uma forma
especifica, em compensacao metaheuristicas sao técnicas poderosas que po-
dem ser utilizadas em um grande nimero de problemas.

Nas tltimas décadas houve um crescimento e consequente maior confianga
na utilizacao de metaheuristica em problemas reais. As aplicacoes se con-
centram na utilizacao de Simulated Annealing, Algoritmo Genético, Busca
Tabu, Colonia de Formigas, Nuvem de Particulas, entre outras. Exploracao
no espaco de busca e intensificagao em areas promissoras sao caracteristicas
destes métodos [16].

Outros métodos classicos sao: o método da funcao objetivo ponderada,
o do critério total, o da funcao objetivo limitada, o de programagao por
objetivos e o método lexicografico.

O método da funcao ponderada, que sera utilizada neste trabalho, é des-
crito brevemente a seguir.
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4.1.4.1 Método da funcao ponderada

Este método, como o nome sugestiona, pondera os objetivos transfor-
mando o problema multiobjetivo original em um problema mono-objetivo,
por meio da utilizacao de pesos para cada um dos objetivos.

O modelo (4.1) fica entao reescrito como em (4.2):

M
OtimizarF(x) = Z_:l Wi frn ()

gi(r) >0 J
ol <axp <V 1

1,...,J
1., K (4.2)
1,..,n

Y

em que wy,(€ [0,1]) sdo os pesos das m-ésimas fungoes objetivos.

Este método é simples e provavelmente o mais utilizado entre os métodos
classicos. Entretanto, uma ideia simples, introduz uma pergunta nao tao
simples: que valores de pesos utilizar?

O peso atribuido a um objetivo é escolhido de acordo com a importancia
do objetivo no problema. Existem maneiras de quantificar os pesos por meio
da informagao qualitativa, porém o método da soma ponderada requer um
valor preciso de peso para cada objetivo.

Uma escolha apropriada de um vetor de pesos também depende da ordem
de grandeza de cada fungao objetivo. Quando objetivos sao ponderados para
formar uma tnica fungao objetivo, muitas vezes é necessario redimensiona-
los adequadamente, para que as funcoes objetivo tenham a mesma ordem de
grandeza. Este processo chama-se normalizacao dos objetivos.

Depois de normaliza-los, a fun¢ao objetivo ponderada, F(x), pode ser
formada pela soma dos objetivos com pesos normalizados, e entao o modelo
multiobjetivo é convertido no modelo mono-objetivo, como apresentado em
(4.2). Este novo modelo pode ser resolvido por algum método de solucao de
modelos com apenas um objetivo.

Se a escolha dos pesos satisfizer o Teorema 1, as solu¢oes do modelo mono-
objetivo representam solugoes importantes para a metodologia multiobjetivo.

Teorema 1 A solugao para o problema apresentado em 4.2 é Pareto-dtima,
se 08 Pesos Wy, $ao positivos para todas as fungoes objetivo [10].
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4.2 Consideracoes do Capitulo

O modelo de otimizacao de problemas no planejamento do tratamento
de cancer por radioterapia que serd tratado nesta dissertacao, apresenta
mutiplos objetivos, caracterizando-se como um problema de otimizacao mul-
tiobjetivo.

Desta forma, neste capitulo foram apresentadas algumas defini¢oes e con-
sideragoes fundamentais da teoria da programacao multiobjetivo, assim como
o método da funcao ponderada para determinar as solucoes nao-dominadas.
Para obtencao da Fronteira de Pareto, o modelo foi resolvido iterativamente,
considerando diferentes vetores de pesos.
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Capitulo 5

Formulacao matematica

O problema em estudo é o problema da intensidade de dose em trata-
mentos de cancer por radioterapia. Este problema consiste em determinar
a distribuicao de dose em cada campo (ja previamente definidos), de forma
que a dose prescrita pelo médico chegue ao tumor, porém que afete com
intensidade minima possivel os tecidos nobres e saudaveis.

Tendo em vista que ha multiplos objetivos a serem considerados, o modelo
sera construido como um modelo de programacao linear multiobjetivo.

Supondo que se tenha k(k = 1,...,m) campos j& definidos, o problema é
modelado considerando uma regiao do corpo humano obtido de um corte de
imagem tomografica, como o apresentado na Figura 5.1.

Figura 5.1: Corte tomografico com 11319 pixels - prostata

Fonte: Hospital Erasto Gaertner

Esta regiao é representada por uma rede de pixels, onde cada pixel é
considerado parte do tecido saudével, ou nobre, ou de tumor.

Para efeito de exemplificacao, seja a imagem da Figura 5.2, uma rede com
80 pixels. Os pixels em vermelho representam o tumor, em azul os tecidos
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nobres e em verde, os tecidos saudaveis. Considerando para este exemplo,
que sejam utilizados quatro campos de radiacao, cuja influéncia de radiacao
é distribuida conforme mostra a Figura 5.2, sendo os campos de radiagao em
amarelo - C1 e C2, campos superior e inferior, respectivamente; em marrom
- C3 e C4 campos laterais esquerdo e direito, respectivamente.

Cl

c3

Figura 5.2: Exemplificacao de uma rede com 80 pixels

Deseja-se determinar a quantidade de dose que devera sair de cada campo
de radiagao (no exemplo C1, C2, C3 e C4), considerando a diferente absorgao
de dose em cada pixel, buscando a melhor configuragao que permita com que
a dose que chegue ao tumor seja suficiente para destrui-lo e que respeite os
limites de dose nos tecidos nobres e saudaveis.

5.1 Matriz de absorcao da dose

A dose que é emitida de cada campo de radiagdo nao é a mesma que
chegard ao tumor. Existem diversos fatores, conforme citados na secao 2.5.1,
que atenuam a dose, de modo que em cada regiao do organismo, ou melhor,
em cada pixel, ha diferente absorcao da dose. Sendo assim, em primeiro lugar
é necessario construir uma matriz que ird quantificar a absorcao de dose por
pixel, a cada unidade de radiacao emitida por campo.

Consideremos F* a matriz da medida dos fatores citados no item 2.5.1,
os quais influenciam a perda de energia (por campo de radiagao k, a cada
pixel (4,7)). Assim, os valores de Z’; representam o percentual de absorgao
de dose no pixel (7, j) em relacdo aos diversos fatores apresentados em 2.5.1.
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Um dos fatores incluidos em F*, por exemplo, é o PDP (Percentual
de Dose Profunda), o qual pode ser medido experimentalmente. Este fator
quantifica a radiacao que é recebida em funcao da profundidade em relagao a
dose emitida, cujo comportamento pode ser visualizado por meio do grafico
da Figura 5.3.

BQ

L2

60

40 ¥
OQ”’
n oo

Percentual de Dose Profunda (74)

a 5 10 15 20 25 30 35

Profundidade {cm)

Figura 5.3: Perfil de atenuacao do feixe de radiacao em dgua com relagao a
profundidade

Entao para efeito de exemplificacao, seja a matriz dos fatores devido o
campo de radiacao 1, F'!:

0,686 0,686 0,686 0,686 0,686 0,686 0,686 0,686 0,636
Lo 1,0 1o 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0
0,831 0,831 0,831 0,831 0,831 0,831 0,831 0,831 0,831
0,675 0,675 0,675 0,675 0,675 0,675 0,675 0,675 0,675
0,516 0,516 0,516 0,516 0,516 0,516 0,516 0,516 0,516
0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45
0,371 0,371 0,371 0,371 0,371 0,371 0,371 0,371 0,371
0,267 0,267 0,267 0,267 0,267 0,267 0,267 0,267 0,267

Fl

O campo de radiacao 1, como apresentado na Figura 5.2, é um campo
vertical superior, desta forma os valores da matriz F'' sdo iguais em cada
linha, e se comportam como a Figura 5.3 da primeira linha até a ultima da
matriz. Analogamente para F? as linhas sao iguais, porém como é um campo
vertical inferior, o comportamento como a Figura 5.3 ocorre da ultima linha
até a primeira da matriz. J4 para os fatores F® e F**, como se relacionam aos
campos laterais esquerdo e direito C® e C*, respectivamente, os valores das
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matrizes F? e F'* sao iguais a cada coluna, e o comportamento em relacao a
Figura 5.3, inicia na primeira coluna até a tltima para F? e da ultima até a
primeira para F*4.

Também seja C* a matriz que identifica os pixels atingidos pelo campo
k, de maneira que:

ko { 1 se o pizel (i,7) é atingido pela radia@o emitida pelo campo k
0 caso contrario
(5.1)
Consideremos o exemplo com 80 pixels mostrado na Figura 5.2, com 4
campos de radiacao. As matrizes por campo de radiacao sao mostradas a

seguir.

0011111000
0011111000
0011111000

. . 0011111000

C=C =l 011111000
0011111000
0011111000

(001111100 0]
000000000 O]
000000O0GO0O0O
000000O0GOO0D
s a1 111111111

C=C =l 11
1111111111
11111111711

(000000000 O]

Comparando a Figura 5.2 com as matrizes C', C?, C? e C*, observa-se,
por exemplo, que na posigao (4,1), ¢*(4,1) = 0, *(4,1) = 0, 3(4,1) = 1
e ¢*(4,1) = 1, o que implica que o pixel de posi¢io (4,1) recebe radiagao
emitida pelos campos 3 e 4, mas nao recebe radiacao emitida pelos campos
1e?2.

Para se obter uma tnica matriz de absorcao por campo A*, que conside-
ra todos os fatores que influenciam a absorcao da radiacao em cada pixel, é
necessario ainda considerar a matriz dos fatores de absorcao devido a hetero-
geneidade na composicao dos tecidos irradiados. Uma forma de analisar esta
diferente absor¢ao é pelo tom de cinza da imagem tomografica, analisada na
matriz C'T.
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Para efeito de exemplificacao, seja a matriz CT a seguir. A Figura 5.4
mostra a relagao entre os valores da matriz e os tons de cinza da imagem.

0,25 0,26 0,40 0,48 0,47 0,54 0,50 0,27 0,32 0,60
0,21 0,27 0,53 0,48 0,42 0,43 0,41 0,27 0,38 0,57
0,23 0,34 0,39 0,50 0,33 0,34 0,31 0,29 0,60 0,63
0,39 0,34 0,32 0,45 0,45 0,45 0,45 0,30 0,30 0,59
0,48 0,35 0,31 0,45 0,45 0,44 0,44 0,29 0,31 0,55
0,46 0,48 0,44 0,44 0,45 0,44 0,40 0,56 0,53 0,50
0,48 0,60 0,44 0,44 0,44 0,34 0,40 0,37 0,54 0,29
0,71 0,63 0,54 0,55 0,56 0,38 0,39 0,35 0,29 0,26

CT =

Os valores de ct;; sao valores entre zero e um, sendo que quanto mais
escura a imagem, mais proximo de zero é este valor, e quanto mais clara,
o valor se aproxima de um. Esta representacao se justifica pois regides do
organismo onde hé maior absor¢ao de energia tem imagem mais clara no
exame de tomografia, do que em regioes que absorvem menor quantidade a
radiacao.

Figura 5.4: Imagem da matriz C'T

A matriz que considera todos os fatores de absor¢ao de energia citadas é
calculada da forma:

AF=CToFrock (5.2)

O simbolo ” ®” representa a multiplicacao ponto-a-ponto dos elementos
das matrizes.
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Como existem objetivos diferentes para tecidos nobres, saudaveis e de
tumor, consideremos as matrizes I,,I; e I;, as quais indexam cada pixel
como nobre, saudavel ou tumor, respectivamente.

I = 1 se o pizel (z,j)/e »nob're (5.3)
0 caso contrario
I = 1 se o pizel (i,j) ¢ squdavel (5.4)
0 caso contrario
] : o
I - { se o pizel (i,7) ¢ .tumor (5.5)
0 caso contrario

Para os dados do exemplo (Figura 5.2), as matrizes I,,, [ e I; sdo:

1100001110
11011001710
0111110001
,_|01 100000001
"“10 110000011
1000000011
1000011001
(101111100 1|
001111000 1]
0010011001
10000011710
,_|to00000110
*“11000000100
0100001100
01000007110
(010000011 0|
000000000 O]
000000O0GOO0O
000000O0GO0O0O
L_|000 1111000
0001111000
0011110000
0011100000
(000000000 O]
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Entao:

AP = AP o I, (5.7)
A =AF o1, (5.8)

representam as matrizes de absorcao da dose nos pixels nobres, saudaveis e
de tumor, respectivamente, para cada campo k.

5.2 Formulacao do modelo multiobjetivo

Deseja-se determinar a quantidade de dose a ser emitida de cada campo
de radiacao, isto é, os valores de xy, restrita a limites de dose para cada
tipo de tecido e considerando a atenuacgao sofrida pela dose emitida devido
diversos fatores.

A determinacao da dose emitida deve ser de tal maneira que a dose que
chega aos pixels sauddaveis e nobres seja a minima possivel e que a dose no
tumor seja a mais proxima da prescrita pelo médico.

Para isso, utilizaram-se desvios de dose por pixel, permitindo certa flexi-
bilidade na escolha da dose. As matrizes 6,6 e € que representam a flexibili-
dade na escolha da dose absorvida para os pixel de tecidos nobres, saudaveis
e de tumor, respectivamente, sao variaveis livres.

f=60"—6-
=0t —06" (5.9)
e=¢€" —€

As matrizes 6%, 0T e € representam matrizes de desvios de dose exce-
dente nos pixels referentes aos tecidos nobres, saudaveis e de tumor, respec-
tivamente. Ja as matrizes #~ e 0~ representam matrizes de desvios de dose
abaixo do limite superior de dose nos pixels de tecidos nobres e saudaveis,
respectivamente, e €~ representa uma matriz de desvios de dose deficitaria
nos pixels de tumor.

5.2.1 Restricoes do modelo

Seja xy a dose emitida pelo campo k. A dose que chega aos pixels nobres
e saudaveis deve respeitar os limites superiores de dose 5, e S;, respectiva-
mente. Entao:

IAINA

S.1,
o (5.10)

Zzlzl xkA’;
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em que m representa o numero de campos de radiacao a serem utilizados.
Considerando que para cada pixel pode haver certa flexibilidade na es-
colha da dose absorvida, as restri¢oes em (5.10) ficam assim reescritas:

A1
S AP = So I 4+ 6t -6 (5.11)
Além disso, a dose D que chega aos pixels de tumor deve ser igual a dose
prescrita pelo médico. Desta forma, a constante D representa a quantidade
de dose que devera chegar ao tumor.

{ ymoap AF = S, 0t — 6

> @AY = DI, (5.12)
k=1
Também para os pixels de tumor, considera-se uma flexibilidade de dose
absorvida, representada na matriz e.

Zazk F=D.I +e¢ (5.13)

As varidveis do modelo zy, 07, 0=, 07, 4, €' e ¢ devem ser todas
nao-negativas.

i, (03), (035, (655), (055), (), (€5) € RT (5.14)

ij

5.2.2 Funcoes objetivo

Como deseja-se obter a minima dose nos pixels nobres e saudaveis, dois
objetivos sao minimizar as matrizes 67, 7. Além disso, como deseja-se que
a dose que chega ao tumor seja a mais préxima da prescrita pelo médico, o
terceiro e quarto objetivo sao de minimizar as matrizes et e ¢, respectiva-
mente.

Desta forma, as fungoes objetivo sao:

o 1)~ B3t
Min ) = :;
Min f(e) = le () (5.15)
Min f(e7) = Xi35(e;)

em que [ e ¢ representam o nimero de linhas e colunas das matrizes 07,61, et
ee .
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5.2.3 Matriz de dose Y

Considerando que xj, representa a dose emitida por cada campo k, e que
as matrizes A% A* e A representam a absor¢io de dose por pixel, para
cada tipo de tecido, por campo de radiacao. Seja Y a matriz em que cada
elemento y;; é a dose recebida em cada pixel (7, j), de modo que:

k=1 k=1 k=1

5.3 Modelo multiobjetivo

A partir das consideracoes apresentadas anteriormente, o modelo multi-
objetivo desenvolvido é o seguinte:

Min f(9+> = Z§:12§:1(9$)
Min f(6%) = i 25.(55)
Min  f(e") = 22:125:1(%‘)
Min  f(e7) = Yioi X5o(e)

S a

S AR =S, L, + 0T — 0~

S AR = S L 46T — 5

S ap AP =D+ et — e (5.17)
(05), (057), (65), (555, (), (e5) = 0

em que y, (65), (05;), (6:5), (6;;), (€55), (e;) € R k = 1,.m, i = 1,..1 e
j=1..c

Devido todas as funcoes e restrigoes do modelo serem lineares, o modelo
foi resolvido, para as diferentes situacoes, por meio de método exato, uti-
lizando o Método da Funcao Ponderada, apresentado na secao 4.1.5.1. Desta
forma, o modelo (5.17) fica reescrito como mostrado a seguir.

Min(ay" f:(e;) +8Y Ec:(@-‘;) +7) i%) +722 EC:(@"’;))

i=1j=1 i=1j=1 i=1j=1 i=1j=1

S a
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S g AR = S, + 07 — 6
ZZL:1 l‘kAg =9S,.1, + 0t —6~
oy ajk.Af =D +e" —€ (5.18)
(635), (05), (535), (63), (€55), (e;) = 0
em que a, (3,7, € ¥, representam os pesos relacionados as respectivas matrizes
de desvio de dose 07,07, ¢ e €™,
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Capitulo 6

Aplicacoes da metodologia

O presente trabalho contou com a colaboracao da equipe de radioterapia
do Hospital Erasto Gaertner, Curitiba - Parand, tendo como nimero 2042
de projeto aprovado pelo Comité de Etica na Pesquisa.

Em Curitiba, o Hospital Erasto Gaertner conta com um acelerador linear
Varian 2100-C com 56 laminas no colimador MLC, filtros dinamicos (EDW)
(10, 15, 20, 25, 30, 45, 60), trabalhando com energia de fétons de 6MV
e 10MV, e energia de elétrons de 4, 6, 9, 12 e 15MeV - um dos melhores
equipamentos do pais nessa tecnologia.

Foram consideradas duas situagoes para o estudo do planejamento:

Caso teste: Aplicagao da metodologia a um caso didatico.
Caso real: Aplicacao da metodologia a um caso real.

A primeira situagao foi desenvolvida para que a metodologia pudesse ser
melhor compreendida, e os vérios testes pudessem ser comparados de modo
a permitir a tomada de decisao das melhores configuracoes para o planejador
numa situacao figurativa.

Ja para a segunda situacao, foram desenvolvidos os mesmos testes apli-
cados no caso teste, tendo expectativa de encontrar resultados semelhantes.

O modelo foi resolvido por meio do software MATLAB R2009b, utilizando
a ferramenta linprog.

6.1 Caso teste

6.1.1 Dados

Inicialmente os testes foram realizados para uma rede de pixels pequena,
mostrada na Figura 5.2. O planejamento foi desenvolvido para quatro cam-
pos de radiagao.
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Os valores de C'T' foram escolhidos aleatoriamente, e encontram-se na
secao H.1. As matrizes I,,, [, e I; foram apresentadas também na secao 5.1.

As matrizes F*', F?, F3 e F*, foram escolhidas aleatoriamente e seus
valores representam percentuais de absorcao.

0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68
1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0
0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83
0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67
0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51
0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45
0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37
0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26

Fl

0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26 0,26
0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37 0,37
0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45 0,45
0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51 0,51
0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67 0,67
0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83 0,83
1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0 1,0
0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68 0,68

F2

0,65
0,65
0,65
0,65
0,65

0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31
0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31
0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31
0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31
0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31
0,65 0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31 0,20
0,65 0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31 0,20
0,65 0,83 0,74 0,65 0,56 0,44 0,31 0,20

0,20 T
0,20
0,20
0,20
0,20

S U G G S G g vy
O OO OO O oo O

FS

[ N R e e e e )
NN DN DN DN DN DN

S OO OY O O O O O

0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,83 0,65

= = e e e
O OO OO oo oo

F4
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Assim, as matrizes que indicam a absor¢ao de energia em cada pixel, por
campo de radiacio, (A, A%, A® e A%), dada pela equagao (6.1), sdo:

AF=cCcTo Fro ok (6.1)
[0 0 0,27 0,32 0,32 0,37 0,34 0 0 0
0 0 0,53 0,48 0,42 0,43 0,41 0 0 0
0 0 0,32 0,41 0,27 0,28 0,26 0 0 0
Al |0 0022030 030 0,30 0,30 0 0 0
0 0 0,16 0,23 0,23 0,23 0,23 0 0 0
0 0 0,20 0,20 0,20 0,20 0,18 0 0 0
0 0 0,16 0,16 0,16 0,12 0,15 0 0 0
|0 0 0,14 0,14 0,15 0,10 0,10 0 0 0 |
[0 0 0,10 0,12 0,12 0,14 0,13 0 0 0]
0 0 0,19 0,18 0,15 0,16 0,15 0 0 0
0 0 0,17 0,22 0,15 0,15 0,14 0 0 0
42— |0 0017 0,23 0,23 0,23 0,23 0 0 0
0 0 0,21 0,30 0,30 0,30 0,30 0 0 0
0 0 0,37 0,37 0,37 0,37 0,33 0 0 0
0 0 0,44 0,44 0,44 0,34 0,40 0 0 0
0 0 0,37 0,38 0,39 0,26 0,27 0 0 0
0 o0 o0 0 0 0 0 0 0 0]
o o o0 0 0 0 0 0 0 0
o o o0 0 0 0 0 0 0 0
45— | 0,25 0,34 0,27 0,33 0,29 0,25 0,20 0,09 0,07 0,12
0,31 0,35 0,26 0,33 0,29 0,25 0,20 0,09 0,08 0,11
0,30 0,48 0,37 0,33 0,29 0,25 0,17 0,17 0,13 0,10
0,31 0,60 0,37 0,33 0,29 0,19 0,18 0,11 0,14 0,06
.0 o0 o0 0 o0 0 0 0 0 0 |
0 o0 0 0 0 0 0 0 0 0 ]
o o o0 0 0 0 0 0 0 0
o o o0 0 0 0 0 0 0 0
44— | 0,08 0,09 0,10 0,20 0,25 0,29 0,33 0,29 0,30 0,38
0,10 0,09 0,09 0,20 0,25 0,29 0,33 0,28 0,31 0,36
0,09 0,12 0,14 0,20 0,25 0,29 0,29 0,55 0,53 0,33
0,10 0,15 0,14 0,20 0,25 0,22 0,30 0,36 0,54 0,19
.0 o o 0 o0 0 0 0 0 0 |
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Também foram realizados testes sem considerar a heterogeneidade dos
tecidos irradiados, quantificado na matriz C'T". Este teste foi desenvolvido
pois na pratica de alguns hospitais considera-se de uma forma simplificada
que os diferentes érgaos absorvem a dose da mesma maneira, desconsiderando
sua heterogeneidade.

Para este caso, as matrizes de absor¢ao de dose por pixel (A, A%, A3 e
A*) sdo dadas pela equacio (6.2) e estao apresentadas a seguir.

AR = PR o C* (6.2)

0,68 0,68 0,68 0,68 0,68
1,00 1,00 1,00 1,00 1,00
0,83 0,83 0,83 0,83 0,83
0,67 0,67 0,67 0,67 0,67
0,51 0,51 0,51 0,51 0,51
0,45 0,45 0,45 0,45 0,45
0,37 0,37 0,37 0,37 0,37
0,26 0,26 0,26 0,26 0,26

Al

0,26 0,26 0,26 0,26 0,26
0,37 0,37 0,37 0,37 0,37
0,45 0,45 0,45 0,45 0,45
0,51 0,51 0,51 0,51 0,51
0,67 0,67 0,67 0,67 0,67
0,83 0,83 0,83 0,83 0,83
1,00 1,00 1,00 1,00 1,00
0,68 0,68 0,68 0,68 0,68

A2 =

S OO OO OO oo S OO OO o oo
S OO OO OO oo S OO O OO oo
O OO O OO oo O OO OO o oo
SO DODDOD DD OO OO SO DD DO DO DO OO
SO DOD DD O OO oo SO DO DD DO DO OoOo

o O
o O
o O

0,65
0,65
0,65
0,65

w
N
Ot

0,44 0,31 0,26
0,44 0,31 0,26
0,44 0,31 0,26
0,44 0,31 0,26
0O 0 0

Y

0
0
0
7
7
7
7
0

Y

0
0
0
6
,6
6
6
0

o O
[e2INe)

Y

(@)
w
N
(@
[@))

9 bl 9

—_ = = =

C o oo oo
oo oo
w
oo oo
W
oo oo
>
oo oo
co oo
S o oo

@)
w
N
ot
[@))

Y bl Y

0 0
0 0
0 0
,8 )
8 )
8 )
8 )
0 0
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0o 0 0 O 0O 0 0 0 0 0 7

o o o0 0O 0 0 0 0 0 0

o o o0 0O 0 0 0 0 0 0

o o o0 0O 0 0 0 0 0 0
A*=10,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,97 1,00 0,65
0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,97 1,00 0,65

0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,97 1,00 0,65

0,20 0,26 0,31 0,44 0,56 0,65 0,74 0,97 1,00 0,65
o o o Oo0O o0 0 0 0 0 0 |

Os limites superiores de dose considerados para os tecidos nobres e saudaveis,
respectivamente, foram Sn = 45Gy e Ss = 50Gy, e a dose que deve chegar
ao tumor D = 60GYy.

O modelo multiobjetivo (5.18) para o problema é representado a seguir.

8 10 8 10 8 10 8 10
Min(a 32 32(05) + 83 X (05) + 1 2 3 (e) + 7 2 Xo(eh)
i=1j=1 i=1j=1 i=1j=1 i=1j=1
s a
v AL 41y A2 4 w3 A3 4w AY = 500,407 -6
r1. A} + 29 A2 + 23 AP + 1 A = 600+ €t — e (6.3)

(055),(0:7), (555), (0;), (), (€53) = 0
em que y, (65), (05;), (6:5), (0;;), (€55), (e;) € R k = 1,.m, i = 1,..1 e
j=1..c
6.1.2 Resultados

Para a configuracao do caso teste, foram realizadas execugoes considerando
o fator devido a heterogeneidade dos tecidos irradiados, e sem consideré-lo,
isto é, com a utilizacao da matriz C'T" e sem utilizé-la.

6.1.2.1. Utilizando a matriz CT

Para a configuragao do modelo (6.3) utilizando a matriz CT', foram pro-
postos diferentes pesos para as fungoes objetivo, ou seja, foram alterados os
valores de «, 3,7, e 79, conforme mostrado na tabela 6.1.
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Para cada um destes valores tomados, obtiveram-se diferentes resultados
para a distribui¢ao da dose por campo de radiagao (isto é, para os valores de
x1, %2, T3 € Ty) € também para os valores das fungoes objetivo f(e7), f(eT),
f(@) e f(61). A funcao objetivo média, apresentada na Tabela 6.1, equivale
a média dos valores obtidos das fungoes objetivo relativa a quantidade de
pixels dos tecidos correspondentes atingidos pela radiacao. Por exemplo:

Ny
em que N, representa o nuimero de pixels de tumor atingidos por radiacao.

Para melhor compreensao dos resultados, sejam as execucoes 5, 8, 14 e
31, destacadas na tabela 6.1.

A primeira execucao em destaque, atribui peso para a minimizacao de
dose somente nos pixels de desvio de dose no tumor, nao considerando a
minimizacao do desvio de dose nos pixels nobres e saudaveis. Na matriz Y;
verifica-se a distribuicao de dose por pixel, e a Figura 6.1, relaciona-se a esta
distribuicao por meio de um gréafico de cores.

0O 0 151 181 179 207 191 0 0 0O
0 0 290 266 233 234 226 0 0 0
0 0 194 249 166 172 157 0 0 0

25.8 33.3 43.3 [60.2] [60.9] [60.0] [58.8] 26.7 25.8 34.8

31.5 34.1 40.7 [59.3] [60.0] [59.1] [57.2] 25.6 26.7 32.9

30.6 46.5 [59.3] [59.9] [60.6] [60.0] 51.8 50.1 45.5 30.0

31.7 58.0 [60.0] [60.7] [61.3] 46.7 53.5 33.1 46.7 17.4
0 0 182 184 189 129 131 0 0 0O

Os pixels em destaque na matriz representam o tumor, onde a dose ab-
sorvida deve ser a mais proxima da prescrita, considerada para o exemplo de
60Gy.

Observando os dados da matriz Y5, pode-se perceber que em muitos pixels
de tumor a dose absorvida ¢ de aproximadamente 60Gy, contudo em alguns
pixels de tecido nobre e saudavel o limite de dose é ultrapassado, como por
exemplo o valor de y5(7,2) = 58,0Gy e y5(7,7) = 53, 5Gy.
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Figura 6.1: Distribui¢do de dose por pixel - teste 5 (com CT)

A segunda execucao em destaque, atribui peso maior (0,4) para a mini-
mizacao de dose nos pixels de desvio de dose no tumor e menor (0,1) para a
minimizagao do desvio de dose de excesso nos pixels nobres e saudaveis. Na
matriz Yy verifica-se a distribuicao de dose por pixel.

0
0
0
22.2
27.1
26.4
27.3
0

0 203 242 240 27.7 256
0 390 357 313 315 303
0 258 331 221 229 209
28.7 44.0 [61.1] [61.6] [60.8] [59.8
29.3  40.9 [59.4] [60.0] [59.1] [57.5
40.1 [59.4] [59.9] [60.6] [60.0] 52.0
50.0 |60.0] [60.6] [61.1] 46.6 53.6
0 229 231 237 162 164

0
0
0
22.9
22.0
43.0
28.4
0

0
0
0
22.2
229
39.1
40.1
0

0
0
0
29.9
28.2
25.7
14.9
0

Observando os dados da matriz Yy, pode-se perceber que a dose absorvida
nos pixels de tumor é aproximadamente 60Gy. O limite de dose nos tecidos
nobres e saudaveis ainda é ultrapassado em alguns pixels, porém, se com-
parado ao teste 5, houve uma pequena diminuicao na média dos desvios de

dose por pixel para estes tecidos.

A terceira execucao em destaque, atribui o mesmo peso para todas as
funcoes objetivo, ou seja, considera com a mesma importancia a minimizacao
dos desvios de dose tanto nos pixels de tumor, quanto nos pixels de tecido
nobre e saudavel. Na matriz Yy, verifica-se a distribuicao de dose por pixel.
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0 0 224 268 265 306 283 0 0 0
0 0 431 395 347 348 335 0 0 0O
0 0 281 361 241 250 228 0 0 0
22.1 28.7 453 [62.2] [62.2] [61.0] [59.6] 20.7 19.9 27.0
27.0 29.3 415 [59.7] [59.8] [58.5] [56.5] 19.8 20.5 25.5
26.2 40.1 [59.9] [59.8] [60.0] [58.9] 50.7 38.9 35.0 23.2
27.1 50.0 [60.0] [60.0] [60.0] 454 51.8 25.7 35.9 134
0 0 232 235 240 164 167 0 0 0

Observando os dados da matriz Yi4, pode-se perceber que, em média, a
dose por pixel é diminuida, o que é bom para os pixels nobres e saudaveis,
porém acarreta em perda para o tumor. Como a dose nos pixels de tumor sao
ainda proximas a 60Gy, este é considerado um tratamento bom, mesmo que
o limite de dose nos tecidos nobres e saudaveis seja ultrapassado em alguns
pixels como, por exemplo, no pixel y14(7,7) = 51, 8Gy.

A quarta execucgao em destaque atribui peso para a minimizacao do desvio
de dose de excesso apenas nos pixels de tecido nobre e saudavel, nao con-
siderando a minimizacao do desvio de dose nos pixels de tumor. Na matriz
Y3, verifica-se a distribuicao de dose por pixel.

0 0 27 32 32 37 34 0 0 0
0 0 52 47 41 42 40 0 0 0
0 0 34 43 29 30 27 0 0 0
2.2 28 5.1 [72] [74] [74] [75] 29 28 38
2.7 29 46 [6.9] [7.1] [7.2] [7.1] 28 29 36
2.6 4.0 [6.8] [7.0] [72] [73] 64 55 50 3.3
2.7 50 [6.8] [7.0] [72] 56 6.6 3.6 52 1.9
0 0 29 29 30 20 21 0 0 0

Yy =

Observando os dados da matriz Y3y, pode-se perceber em nenhum dos
pixels de tumor a dose absorvida alcanca 60Gy, o que torna o tratamento
inadequado. A dose nos pixels de tecido nobre e saudavel é pequena, o que
¢ muito bom, porém é um tratamento ineficiente.

6.1.2.2. Sem utilizar a matriz CT

Da mesma forma, para a configuragdo do modelo (6.3) sem a utilizagao
da matriz C'T, foram propostos diferentes pesos para as fungoes objetivo, ou
seja, foram alterados os valores de «;, 3,71 e 72, conforme mostrado na tabela
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6.2. Para cada um destes valores tomados, obtiveram-se diferentes resultados
para Iy, Ts, T3 € T4 e também para as fungoes objetivo médias f(e™), f(eT),
f(0T) e f(6T), apresentadas na tabela 6.2.

Sejam destacados, para comparagao com os resultados obtidos em 6.1.2.1,
as execucoes b, 8, 14 e 31, mostradas na tabela 6.2.

A primeira execucao em destaque, atribui peso para a minimizacao de
dose somente nos pixels de desvio de dose no tumor, nao considerando a
minimizacao do desvio de dose nos pixels nobres e saudaveis. Na matriz Y;
verifica-se a distribuicao de dose por pixel, e a Figura 6.2, relaciona-se a esta
distribuicao por meio do gréfico de cores.

0 0 126 126 126 126 126 0 0 0O
0 0 182 182 182 182 182 0 0 0O
0O 0 165 165 165 165 165 0 0 0
33.4 49.3 59.2 [60.0] [60.6] [60.0] [57.8] 45.1 44.0 30.2
33.4 49.3 585 [59.3] [60.0] [59.3] [57.2] 45.1 44.0 30.2
33.4 49.3 [59.2] [60.0] [60.6] [60.0] 57.8 451 44.0 30.2
33.4 49.3 [59.8] [60.5] [61.2] 60.5 584 45.1 44.0 30.2
0O 0 109 109 109 109 109 0 0 0

Figura 6.2: Distribuicao de dose por pixel - teste 5 (sem CT)

Observando os dados da matriz Y5, pode-se perceber que nos pixels de
tumor a dose absorvida é muito proxima a 60Gy, contudo em alguns pixels
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de tecido nobre e saudavel o limite de dose é ultrapassado, como por exemplo
o valor de y5(4,3) = 59,2Gy e y5(7,6) = 60, 5Gy.

A segunda execugao em destaque, atribui peso maior (0,4) para a mini-
mizagao de dose nos pixels de desvio de dose no tumor e menor (0,1) para a
minimizacao do desvio de dose de excesso nos pixels nobres e saudaveis. Na
matriz Yy verifica-se a distribuicao de dose por pixel.

0 0 159 159 159 159 159 0 0 0
0 0 230 230 230 230 230 O O O
0 0 209 209 209 209 209 0 0 0
30.5 45.0 59.2 [60.0] [60.6] [60.0] [58.0] 41.2 40.2 27.6
30.5 45.0 584 [59.1] [59.7] [59.1] [57.2] 41.2 402 27.6
30.5 45.0 [59.2] [59.9] [60.5] [60.0] 58.0 41.2 40.2 27.6
30.5 45.0 [60.0] [60.7] [61.3] 60.7 58.8 412 40.2 27.6
0 0 137 137 137 137 137 0 0 0

Ys =

Observando os dados da matriz Yz, pode-se perceber que nos pixels de
tumor a dose absorvida é muito proxima de 60Gy. O limite de dose nos teci-
dos nobres e saudaveis é ultrapassado em poucos pixels como, por exemplo,
no pixel ys(4,3) = 59,2Gy e ys(7,6) = 60, TGy, sendo este resultado muito
proximo ao teste 5.

A terceira execucao em destaque, atribui o mesmo peso para todas as
funcgoes objetivo, ou seja, considera com a mesma importancia a minimizagao
dos desvios de dose tanto nos pixels de tumor, quanto nos pixels de tecido
nobre e saudavel. Na matriz Yy, verifica-se a distribuicao de dose por pixel.

0O 0 162 162 162 162 162 0 0 0
0 0 234 234 234 234 234 0 0 0
0 0 211 211 211 211 211 0 0 0
30.5 45.0 59.2 [60.0] [60.5] [60.0] [58.0] 41.1 40.1 27.5
30.5 45.0 58.1 [58.8] [59.4] [58.8] [56.9] 41.1 40.1 27.5
30.5 45.0 [58.7] [59.4] [60.0] [59.4] 57.5 41.1 40.1 27.5
30.5 45.0 [59.2] [60.0] [60.5] 60.0 580 41.1 40.1 27.5
0 0 132 132 132 132 132 0 0 O

Yia =

Observando os dados da matriz Y4, pode-se perceber a dose nos pixels
de tumor é muito préoxima a 60Gy. O limite de dose nos tecidos nobres
e saudaveis ¢é ultrapassado em poucos pixels como, por exemplo, no pixel
y14(4,3) = 59,2Gy e y14(7,6) = 60Gy.
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A quarta execucao em destaque atribui peso para a minimizacao do desvio
de dose de excesso apenas nos pixels de tecido nobre e saudavel, nao con-
siderando a minimizacao do desvio de dose nos pixels de tumor. Na matriz
Y3, verifica-se a distribuicao de dose por pixel.

0 0 23 23 23 23 23 0 0 0
0 0 34 34 34 34 34 0 0 0
0 0 31 31 31 31 31 0 0 0
2.3 34 6.0 [6.1] [6.2] [6.2] [6.1] 3.4 3.3 23
2.3 34 6.0 [6.1] [6.2] [6.2] [6.1] 3.4 3.3 23
2.3 34 [6.3] [64] [6.5] [65] 64 34 33 23
2.3 34 [6.5] [6.6] [6.7] 67 66 34 33 23
0 0 23 23 23 23 23 0 0 0

Observando os dados da matriz Y3;, pode-se perceber em nenhum dos
pixels de tumor a dose absorvida alcanga 60Gy, o que torna o tratamento
inadequado. A dose nos pixels de tecido nobre e saudavel é pequena, o que
é muito bom, porém é um tratamento ineficiente.

6.1.3 Consideragoes do caso teste

Com os resultados obtidos, pode-se perceber que a variabilidade da im-
portancia que se da as fungoes objetivo por meio dos pesos, implica em
solugoes diferenciadas, em ambas as situagoes apresentadas (com e sem a
matriz CT).

Quando se compara a dose absorvida por pixel nas situagoes com e sem
o uso do fator de absorcao da dose devido a heterogeneidade dos tecidos
irradiados, considerado neste trabalho na matriz C'T', verifica-se que os os
resultados sao muito semelhantes.

Porém, considerando que os dados de CT" nao foram coletados de uma
situacao real, mas simplesmente propostos para apresentacao do exemplo,
dependendo da escolha de CT as solugoes podem ser variadas. Logo, a
consideragao da absorcao de dose, com o uso ou nao de CT', nao é conclusiva.
Tais informagoes requerem testes clinicos para confirmagcao.

O objetivo de apresentar os resultados com e sem CT' foi para mostrar
que pode existir uma diferenca grande nas doses emitidas dependendo do
tipo de tecido da regiao atingida por radiacao. Esta diferenca é observada
nas matrizes de absorcao A;, A, e A; com o uso ou nao de C'T', apresentadas
em 6.1.1. Nos testes realizados quando se usa C'T" a dose emitida por campo é
bastante alta se comparada ao nao uso de C'T" ja que as matrizes de absor¢ao
neste caso tem valores mais baixos.
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6.2 Caso real

6.2.1 Tratamento de dados

A regiao de interesse a ser estudada é a préstata, devido o fato de estar
localizada numa regiao anatomica mais simplificada. Foi considerado um
tratamento que utiliza quatro e outro seis campos de radiacao, os quais foram
de antemao definidos pelos profissionais da drea. Os testes com 4 campos
foram desenvolvidos por representar uma situacao simplificada. Ja os testes
com 6 campos de radiacao foram realizados pois representa uma configuragao
usual para o tratamento de cancer de prostata desenvolvida nos centros de
tratamento.

Vale ressaltar que os planejamentos apresentados nao obedecem nenhum
protocolo clinico.

Os limites superiores de dose considerados para os tecidos nobres e saudaveis,
respectivamente, foram Sn = 45Gy e Ss = 50Gy, e a dose que deve chegar
ao tumor D = 60GYy.

Seja a imagem de referéncia, em formato DICOM, apresentada na Figura
6.3. Esta imagem foi manipulada e explorada por meio do software MATLAB
R2009b.

Figura 6.3: Imagem em alta resolucao

Fonte: Hospital Erasto Gaertner

Inicialmente, com uma rede de pixels de tamanho 512x512, a imagem foi
"recortada” pelo comando imcrop para que apresentasse apenas a regiao do
corpo do paciente, passando a ter tamanho 220x420.
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Em virtude da limitagdo computacional, nao foi possivel trabalhar com
as matrizes geradas a partir da imagem original. Foi necessario submeté-la
a um processo de reducao da quantidade de pixels por meio do comando
imresize, reduzindo-a a 20% da imagem anterior (Figura 6.4).

Figura 6.4: Imagem obtida apdés reducao no tamanho e na quantidade de
pixels da imagem

A matriz de tons de cinza (CT) foi obtida pelo comando mat2gray, que
gera valores no intervalo [0,1].

Em seguida, por meio do comando roipoly foi possivel gerar poligonos das
regides de interesse, como os 6rgaos nobres e o tumor (Figura 6.5 e 6.6).

Figura 6.5: Selecao da regiao de interesse pelo comando roipoly no MATLAB

Desta forma, foram geradas as matrizes: C} referentes a incidéncia no
pixel 75 pelo campo k; I, que indexa os pixels de tecido nobre; I, que indexa
os pixels de tecido sadio; I; que indexa os pixels de tecido com tumor.

Os valores de F} foram determinados por meio de dados tabelados obtidos
em comissionamento realizado no Hospital Erasto Gaertner, disponibilizados
no anexo A. Neste trabalho serd utilizado apenas o fator devido ao tipo de
tratamento em relacao a distancia, fator PDP. Considerou-se um tratamento
foco-isocentro constante, realizado no acelerador linear 600-C com energia de
10Mev a uma distancia de 100cm do isocentro do tumor.
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Figura 6.6: Regioes de interesse selecionadas. Em vermelho, o tumor; em
azul, os tecidos nobres (bexiga, cabeca de fémur e reto); as demais regioces
sao consideradas tecidos saudaveis

Com estas informacoes, obtiveram-se as matrizes A* A* e AF para k =
1,...,m.

O modelo multiobjetivo (6.3) para cada uma das situacoes (4 e 6 campos)
é apresentado a seguir.

6.1.2.1 Quatro campos

AM@Zi@HﬂZi@H%Zi@HWZi@D

i=17=1 =1 j5=1 i=1j5=1 i=1j5=1
S a
$1A%+$2A%+I3Ai+l‘4z4i = Snln+8+ — 6
IlA; +J§2A?+ZL‘3A§+I4A§ = Ss-]s+5+ —57
T A+ 19 A2+ w3 AP+ AY = D +em —e (6.4)

(0:5), (65, (557), (65), (€5), (€3) = 0

em que xx, (6;;), (6;;), ((5;;), (0;;) (€5). (e;) €M k=1,..m,i=1,.1¢e
j=1,..c

6.1.2.2 Seis campos

l c l

AM@ZZ@HﬂZi@H%Zi%H%Zi@D

i=1 j=1 i=1j=1 i=1j=1 i=1j=1
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S a

CClATlZ + Z’gAi —|— (L‘gA;o’l —I— $4A;ll + .7)5142 —|— 1'6142 = Snln —|— €+ — 6_

ZI)lA; +CE’2A§+J}3A§+£L'4A§+JI5A§+$6A§ = SS.[8+(S+ —57
11 AL + 09 A2+ 23 AP + 24 AT+ 5. A + 26. A = DI+ et — e

(35), (05, (635, (855), (), (e;) = 0
(6.5)

em que Ty, (9;;), (03, (5;;), (6:7); (ezg), () eREb=1,.mi=1..le
j=1,..c

6.2.2 Resultados

6.2.2.1 Quatro campos de radiagao

Para a configuracao do caso real com 4 campos de radiacao, cuja forma
dos campos esté representada na Figura 6.7, realizaram-se testes considerando
o fator devido a heterogeneidade dos tecidos irradiados, e sem considera-lo,
isto é, com a utilizacao da matriz de C'T' e sem utiliza-la.

Figura 6.7: Representacao esquematica da configuracao do uso de quatro
campos de radiagao

6.2.2.1.1 Utilizando a matriz CT

Para a configuracao do modelo (6.4) utilizando a matriz C'T, foram pro-
postos diferentes pesos para as fungoes objetivo, ou seja, foram modificados
os valores de «, 3,7, e 72, conforme mostrado na tabela 6.3, seguindo a pro-
posta do caso teste.

Para cada um destes valores tomados, obtiveram-se diferentes resultados
para a distribuicao da dose por campo de radiagao (isto é, para os valores de

Ty, X2, T3 € Ty) e também para os valores das funcoes objetivo médias fle),
f(e), f(07) e f(0T), apresentados na tabela 6.3.
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Para melhor compreensao dos resultados, sejam as execucgoes 5, 8, 14 e
31, destacados na tabela 6.3.

Na execucao 5, considerou-se apenas a minimizagao dos desvios de dose
para os pixels de tumor.

Figura 6.8: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 5 (com CT)

Pode-se perceber pela Figura 6.8 que em regidoes em que nao ha tumor,
h& uma absorcao de radiagao muito maior do que o limite determinado para
estes tecidos. A dose emitida pelos campos superior e inferior é bastante
elevada e, em contrapartida, pelos campos laterais a dose é muito baixa, nao
havendo uma boa distribuicao da dose.

66



0 0 0 ¢596°'8¢ 9¢60°¢ OTIO'T 67770 871¢0 g0 g0 0 0 1€
£€c00°0 L2100 0 c0rs Gl GT0-9CECH'S 8LCI'1E A AN TLLC 6L 70 70 10 T'0 0¢
¢c00°0 ¢6¢0°0 0 66LG°GT TT0-20704°¢ 6C86°LC L261°0¢ €0L8°0L a0 €0 10 10 6¢C
0¢00°0 05000 0 ¢8T0'9T g8cc ¢l 099¢°8T corT6 TLLT 6L €0 g0 10 10 8¢
6¢10°0 [4géal] 0 €9¢T1°Cl GCIL 61 170€°¢C 1€66°0¢ 709<°0L 90 ¢0 T°0 10 LC
0¢00°0 05000 0 ¢810'91 g8cecl 099481 corT6 TLLT 6L ¢0 90 10 T°0 9¢
TOT0°0 L£9¢°0 0 86G¢°Cl 760¢°GT L00T'ST 697 94 GC66°SE L0 10 10 10 rd
0¢00°0 0S00°0 0 ¢8T091 GRCC'Cl 0996°8T AAN0) TLLC 6L 10 L0 10 10 4
TET00 T.V9°1 0 €ECE'TT 19v¢°G 9TTE 8T crye0s 96T¢ees 80 0 10 10 €C
Gc000 Gge000 0 629091 T9¢T1°0T 18¢9°4¢ CLVR'T ¢6L9°E8 0 80 T°0 10 (44
08¢0°0 1eve 0 0 00666 L€S6°CT €eorTer 0co¥'01 80CS 8L €0 €0 ¢o ¢0 1¢
90€0°0 19¢€°0 0 86G¢°01 16€1°¢CI 0vr9'LE 8968']1 0coT'cL 70 ¢0 ¢o ¢0 0¢
G670°0 908¢°0 0 6S7E°6 88¢¢ G LL0C° TG VLVL Gl ¢lLE6'GL ¢'0 70 ¢0 ¢'0 61
€0¢0°0 G6¢¢0 0 6L9¢°01 G606°TT £€890°LE 69€6°0¢ 9¢68°0L G0 10 ¢0 ¢'0 ST
Ges00 90L7°0 0 €6C8’'L 6LLETT cve10s ¢v60°LT 189¢°¢L 10 g0 ¢o ¢0 LT
67200 LCES'C 0 T98T°0T 0790°'T ¢LS6°CC C¢6LT'97 £GE6°6G 90 0 ¢o ¢0 91
800¢°0 81€9°0 cerlo 8L0T°¢ L066°TT €LEETI LCS6°6 €ELLBL 0 90 ¢0 ¢0 aT
@SN LEVI°0 ¥¢IT 0 £€690°¢ C3G66°CC Y678 LY 769¢°€C ¥Ir'89 | 6¢0 S¢0 G¢0 Gc¢0 !
8GLT 0 700L°0 ¢81¢°0 LT1GCV 0698°6¢ STLT VY €ELLTVC 89¢¢°L9 ¢'0 ¢0 €0 €0 ¢l
€GLT 0 05040 L6020 909¢' ¥V 9€84°0¢ ¢cq9Lcy 9CV8°GC 6109799 €0 10 €0 €0 ¢l
76L1°0 96040 T€SC0 1% L6G0°6¢ 7€96°6¢ LLTTVC £€609°L9 10 €0 €0 €0 1T
GGLT0 Geeev 0L7vT°0 86,9°¢ T1€6°S¢T 0TOE 8T CRILTY €1€6°69 70 0 €0 €0 0T
Y1610 £¢clL’0 705¢°0 6£66°C L69GVE cver ey 80LL°CC LVL8'89 0 70 €0 <0 6
0902°0 ¢606°0 806£°0 668¢°¢ ¢1L9°0¢ 8L86°G¢ LEV6°09 8LVSLE 10 T°0 70 70 8
£€90¢°0 0910°¢ 960¢°0 V1G8°C qeey 0e 078L°GT L066°0G €L,6°09 ¢'0 0 70 70 L
(4454 ¢ISR80 GcIvo 166¢°¢ 0STT']C €LEC6E 9.L67°08 TVLE LT 0 ¢0 70 70 9
8CGG'C  6IE8TI 691S°0 969¢°0 LT09GG76'6  9T09ST08F 066968 69¢V 7S 0 0 ¢0 g0 q

0 0 0 9L09°LG 8¢80'V LLVGC CLVLT €09T°0 T 0 0 0 ¥

0 0 0 ¢909°67 LVc6°cl ISS9'TT 67¢0°0 9¢6.L°01 0 T 0 0 S

0 0 0 6¢59' 74 96889 TLE9V L9687V T191¢°T 0 0 T 0 (4
T1CT'¥C  €929°0¢ €00+96997°'€  600-°61¢¢'T 7650°00T 8671071 082¢9'60T 6£0.°60T 0 0 0 ! !
(+9)f (+0)f (2)f (2)f vx £x cx tr g 0 el L

SRIPOTA 0AI}R[q() seodunq (A5)) oederper op oduwres 10d 9so(] sopInqriye sosoq 0edNoexy

soduren oxyeng) - ) ZLIYeW P ORIRZI[IIN © WO SO0INIOXO SBU SOPI}JO SOIO[RA (€°Q R[O(R],

67



Na segunda execucao em destaque, priorizou-se a minimizacao dos desvios
de dose no tumor, atribuindo um peso pequeno para as funcgoes de mini-
mizacao de desvio de excesso de dose nos pixels nobres e saudaveis.

Figura 6.9: Distribui¢do de dose por pixel - teste 8 (com CT)

Pode-se perceber pela imagem da Figura 6.9, que a dose foi melhor dis-
tribuida por campo de radiacao se comparado a execucao 5, porém ainda
hé regioes de tecido nobre e saudavel que recebem dose um pouco acima do
limite para estes tecidos.

Na terceira execucao em destaque, todas as fungoes objetivo tiveram o
mesmo peso (0,25), isto é, a minimizacao dos desvios de dose no tumor, teci-
dos nobres e saudaveis foram consideradas com mesmo grau de importancia.

Para esta configuracao, o grafico de cores apresentado na Figura 6.10
mostra que os pixels de tecido nobre e saudavel praticamente nao ultrapas-
saram o limite de dose. Sabe-se que em alguns pixels houve excesso de dose
ao limite pois a funcao objetivo média apresenta esta quantificacao. Pela
relacao com as cores, também pode-se concluir que a dose no tumor é bem
proxima a prescrita, de 60GYy.

Na tultima execucao em destaque, considerou-se apenas a minimizagao
dos desvios de dose nos tecidos nobres e saudaveis. A Figura 6.11 mostra
que esta é uma execuc¢ao inviavel ao tratamento pois a dose nos pixels de
tumor é desprezivel.
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Figura 6.10: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 14 (com CT)

Figura 6.11: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 31 (com CT)

6.2.2.1.2 Sem utilizar a matriz CT
Do mesmo modo que em 6.2.2.1.1, os testes foram realizados variando os

pesos das funcoes objetivo, cujas solucoes encontradas estao disponibilizadas
na Tabela 6.4.
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Para melhor compreensao dos resultados, sejam as execucgoes 5, 8, 14 e
31, destacados na tabela 6.4.

Na primeira execucao em destaque considerou-se apenas a minimizagao
dos desvios de dose no tumor.

Figura 6.12: Distribuigao de dose por pixel - teste 5 (sem CT)

Pode-se perceber pela Figura 6.12 que, assim como na execucao com CT',
em regioes em que nao ha tumor, ha uma absorcao de radiagao muito maior
do que o limite determinado para estes tecidos. A dose emitida pelos campos
superior e inferior é bastante elevada, porém, pelos campos laterais a dose é
muito baixa, nao havendo uma boa distribuicao da dose.

Na execucao 8, a segunda em detaque, as fungoes objetivo assumiram
peso 0,4 para os desvios no tumor e peso 0,1 para os desvios nos tecidos
nobres e saudaveis, dando prioridade a minimizacao de desvios de dose no
tumor.

Pode-se perceber pela imagem da Figura 6.13, que a dose foi melhor
distribuida por campo de radiagao se comparado a execucao 5, porém ainda
hé regioes de tecido nobre e saudavel que recebe uma dose um pouco acima
do limite para estes tecidos.
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Figura 6.13: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 8 (sem CT)

Na terceira execucao em destaque, todas as fungoes objetivo tiveram o
mesmo peso (0,25), isto é, a minimizagdo dos desvios de dose no tumor,
tecidos nobres e saudaveis foi considerada com mesmo grau de importancia.

Figura 6.14: Distribuigdo de dose por pixel - teste 14 (sem CT)

Para esta configuracao, o grafico de cores apresentado na Figura 6.14 é
muito parecido com o grafico da Figura 6.13, relacionado a execucao 8. Houve
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aqui uma pequena diminuicao na média dos desvios de dose de excesso para
todos os tipos de tecidos, o que pode ser percebido a Tabela 6.4.

Na tultima execucao em destaque, considerou-se apenas a minimizagao
dos desvios de dose nos tecidos nobres e saudaveis. A Figura 6.15 mostra
que esta é uma execucao inviavel ao tratamento pois a dose nos pixels de
tumor é desprezivel.

Figura 6.15: Distribuigdo de dose por pixel - teste 31 (sem CT)

6.2.2.2 Seis campos de radiagao

Ao encontro do que foi desenvolvido para o caso teste e para o caso real
com 4 campos de radiacao, com 6 campos realizaram-se testes com e sem
utilizar a matriz C'T. Na Figura 6.16, pode-se visualizar a configuracao dos
seis campos de radiacao.

6.2.2.2.1 Utilizando a matriz CT

Os pesos a, 3,71 € 72 respectivos as fungoes objetivo foram modificados,
de modo a apresentar solugoes diferenciadas para x1, To, 3, T4, T5 € Tg, assim
como para f(e7), f(e¥), f(67) e f(d1), cujos valores encontram-se na tabela
6.4.

Para melhor compreensao dos resultados, sejam as execucgoes 5, 8, 14 e
31, destacados na tabela 6.5.
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Figura 6.16: Representagao esquematica da configuragao com seis campos de
radiacao

Na primeira execucao em destaque, considerou-se apenas a minimizagao
dos desvios de dose para os pixels de tumor.

Figura 6.17: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 5 (com CT)
Pode-se perceber pela Figura 6.17 que em regioes em que nao ha tumor,

h& uma absorcao de radiagdo muito maior do que o limite determinado para
estes tecidos.
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Na segunda execucao em destaque, as fungoes objetivo assumiram peso
0,4 para os desvios no tumor e peso 0,1 para os desvios nos tecidos nobres e
saudaveis, dando prioridade a minimizacao de desvios de dose no tumor.

Figura 6.18: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 8 (com CT)

Pode-se perceber pela imagem da Figura 6.18, que a dose foi melhor
distribuida por campo de radicao se comparado a execugao 5, porém ainda
hé regioes de tecido nobre e saudavel que recebem uma dose um pouco acima
do limite para estes tecidos.

Na terceira execucao em destaque, todas as fungoes objetivo tiveram o
mesmo peso (0,25), isto é, a minimizagdo dos desvios de dose no tumor,
tecidos nobres e saudaveis foi considerada com mesmo grau de importancia.

Pode-se perceber por meio do grafico de cores da Figura 6.19 que houve
aqui uma diminuicao na dose absorvida tanto para pixels de tumor, quanto
para pixels de tecidos nobres e saudaveis, se comparado as execucoes em
destaque anteriores. Desta forma, minimizando os desvios de excesso de
dose em todos os tecidos.

Na tultima execucao em destaque, considerou-se apenas a minimizagao
dos desvios de dose nos tecidos nobres e saudaveis. A Figura 6.20 mostra
que esta é uma execucao inviavel ao tratamento pois a dose nos pixels de
tumor é desprezivel.
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Figura 6.19: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 14 (com CT)

Figura 6.20: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 31 (com CT)

6.2.2.2.2 Sem utilizar a matriz CT

Do mesmo modo que em 6.2.2.2.1, os pesos «, 3,71 € 72, respectivos as
funcoes objetivo foram variados, resultando em solucoes diferenciadas para
T1, T, T3, Ty, Ty € Tg, assim como para f(e), f(e7), f(6F) e f(61), cujos
valores encontram-se na tabela 6.6.
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Para melhor compreensao dos resultados, sejam as execucgoes 5, 8, 14 e
31, destacados na tabela 6.6.

Na execucao 5, a primeira em destaque, considerou-se apenas a mini-
mizacao dos desvios de dose para os pixels de tumor.

L 140

F 430

Figura 6.21: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 5 (sem CT)

Pode-se perceber pela Figura 6.21 que em regioes em que nao ha tumor,
hé uma absorcao de radiagao muito maior do que o limite determinado para
estes tecidos.

Na segunda execucao em destaque, deu-se prioridade a minimizacao de
desvios de dose no tumor.

Pode-se perceber pela imagem da Figura 6.22, que a dose foi melhor
distribuida por campo de radigao se comparado a execugao 5, porém ainda
hé regioes de tecido nobre e saudavel que recebem uma dose um pouco acima
do limite para estes tecidos.

Na terceira execucao em destaque a minimizacao dos desvios de dose
no tumor, tecidos nobres e saudaveis foi considerada com mesmo grau de
importancia.

Pode-se perceber por meio do grafico de cores da Figura 6.23 que houve
aqui uma diminuicao na dose absorvida tanto para pixels de tumor, quanto
para pixels de tecidos nobres e saudaveis, se comparado as execugoes em
destaque anteriores. Desta forma, minimizando os desvios de excesso de
dose em todos os tecidos.
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Figura 6.22: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 8 (sem CT)

Figura 6.23: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 14 (sem CT)

Na tultima execucao em destaque, considerou-se apenas a minimizagao
dos desvios de dose nos tecidos nobres e saudaveis. A Figura 6.24 mostra
que esta é uma execugao inviavel ao tratamento pois a dose nos pixels de
tumor é desprezivel.
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Figura 6.24: Distribui¢ao de dose por pixel - teste 31 (sem CT)

6.2.3 Fronteira de eficiéncia

Nesta secao serao apresentados graficos de solucoes obtidas com pesos
a, B,71 e v2 positivos, ja que o Teorema 1, apresentado em 4.1.5.1, indica
que desta forma solugoes nao dominadas sao encontradas.

Os dados utilizados na elaboragao dos gréaficos das Figuras 6.25 a 6.28
referem-se ao caso real com quatro campos de radiacao com a utilizacao de
CT. Esta escolha deu-se para exemplificacao de um caso, ja que todos os
graficos das solucoes dos demais casos se comportam de maneira semelhante.

As Figuras 6.24 e 6.25 mostram as Fronteiras de Pareto no espago dos
objetivos f(6%) x f(e7) e f(67) x f(e7), respectivamente.

Quanto aos objetivos conflitantes, observa-se por meio das Figuras 6.25
e 6.26, que quanto mais préxima a dose a ser aplicada no tumor esta da
dose prescrita, ou seja, f(e~) préximo de zero, o que é uma solugao desejada,
maior é o desvio nos tecidos nobres e saudaveis, o que nao é bom para tais
tipos de tecidos.

Cabe ressaltar a importancia do especialista decisor, que é responsavel
pela decisao final em problemas desta natureza. Ou seja, para este problema
em estudo, decidir o que é melhor: uma dose mais préxima da prescrita
para o tumor, mesmo que possa prejudicar os tecidos nobres e saudaveis, ou
entao proteger ao maximo os tecidos nobres e sauddaveis, relaxando a dose
necessaria para destruir o tumor.
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Figura 6.25: Fronteira de Pareto em relagao aos desvios de dose €~ e 67
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Figura 6.26: Fronteira de Pareto em relacao aos desvios de dose e~ e 07

Para as fungoes relacionadas aos objetivos de minimizacao dos desvios de
excesso de dose, o comportamento da variagao das fungoes f(61) x f(e7) e
f(67) x f(e") sao apresentadas nas Figuras 6.27 e 6.28.

Estes graficos nao representam Fronteiras de Pareto, pois os objetivos
relacionados nao sao conflitantes. Ou seja, quando a dose no tumor é mais
proxima da prescrita, menor serd o desvio de excesso de dose nos pixels de
tumor, assim como nos pixels saudaveis e nobres. Por outro lado, quanto
maior o valor de f(e"), maior é a dose aplicada e maior serd também f(5T)

e f(61).
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Figura 6.28: Comportamento das solucoes em relagao aos desvios de dose e
edt

6.2.4 Conclusoes do caso real

A partir dos resultados obtidos, uma possivel questao a ser levantada é:
qual o melhor resultado? Ou: qual a solu¢ao 6tima? Embora a metodologia
multiobjetivo nao apresente uma unica solucao 6tima, mas um conjunto de
solucoes chamadas solugao de compromisso mostradas na fronteira de Pareto,
neste trabalho considerou-se que ”a melhor solucao” é representada por aquela
que possui a menor distancia euclidiana em relacao ao ponto ideal.

O ponto ideal é aquele cujas coordenadas sao formadas pelas melhores
solucoes para cada um dos objetivos. Considerando o caso com quatro cam-
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pos de radiagao, com a utilizacao da matriz C'T', o ponto ideal tem coorde-
nadas (3,3899;0,0050;0,0020). A primeira coordenada refere-se ao objetivo
de minimizagao dos desvios referente a falta de dose no tumor, f(e™), ja
a segunda e terceira coordenadas sao referentes aos desvios de excesso de
dose nos pixels de tecido nobre e saudavel, representadas por f(67) e (o),
respectivamente. A Figura 6.29 mostra a representagao do ponto ideal (em
verde) em relagao as solugoes da fronteira de Pareto.

e fe)

Figura 6.29: Melhor solucao em relagao ao ponto ideal

Desta forma, a solucao que representa a ”melhor solucao” encontrada foi
fle7) = 3,3899, f(6F) = 0,9032 e f(67) = 0,2060, ou seja, o ponto de
coordenadas (3,3899;0,9032;0,2060), representado em vermelho na Figura
6.29, cujos pesos para cada uma das fungoes sao v; = 0,4, a = 0,1 e § =
0,1, e os valores das doses emitidas por cada um dos campos de radiacao é
x1 = 37,54780, zo = 60, 94370, x3 = 35,98780 e x4 = 30,6712.

Observando os resultados apresentados nas Tabelas 6.3 a 6.8, algumas
comparacoes sao propostas a fim de analisar o impacto do niimero de campos
de radiagao no tratamento. Neste trabalho, sera comparado o uso de quatro
e seis campos.

Em se tratando dos valores das funcoes médias de desvios de dose por
pixel, para os 62 casos estudados (31 utilizando a matriz de C'T" e outros 31
sem utiliza-la), os resultados foram os seguintes: 26 casos em que 4 campos
foi melhor; 10 casos em que 6 campos foi melhor; 26 casos considerados nao
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comparaveis. Considerou-se que um caso é melhor que outro quando o valor
de todas as funcoes médias objetivo é inferior as respectivas funcoes médias
objetivo do outro caso em comparagao. Pode-se visualizar esta comparacao
por meio do gréafico da Figura 6.30.

== Melhor

=== N&o Comparavel

Figura 6.30: Comparacao entre os valores dos desvios de dose para 4 e 6
campos

Observando apenas estes niimeros, poder-se-ia concluir que o uso de qua-
tro campos é melhor em termos de desvios médios. Porém, considerando
que as funcgoes objetivo utilizadas consideram somas de desvios, pode haver
um comportamento compensatorio, ou seja, podem haver somas baixas mas
representadas por valores altos em poucos pixels.

Para a comparacgao da dose por campo de radiagao, foi utilizado o critério
do valor maximo de dose dentre todos os campos de radiagao. Aquele caso
em que for encontrado este valor maximo é considerado pior que o outro caso.
Os resultados foram: 17 casos em que 4 campos foi melhor e 45 em casos em
que 6 campos foi melhor, representados na Figura 6.31. Desta forma, pode-se
afirmar que a utilizacao de 6 campos de radiacao é melhor que a utilizacao
de 4, pois distribui melhor a radiacao entre os campos, afetando com menor
intensidade os pixels nobres e saudaveis.

Ao compararmos os resultados com e sem a utlizagao do fator de hetero-
geneidade dos tecidos irradiados, quantificado na matriz de C'T', apesar dos
resultados sem C'T' ser superior a sua utilizacao, esta afirmacao nao pode
ser feita pois tais informacoes requerem testes clinicos para confirmacgao. Es-
tudos analisando o ajuste de parametros na matriz C'I" ainda precisam ser
desenvolvidos para que a absorcao real da dose seja representada e comparada
aos testes clinicos.
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== Melhor

Figura 6.31: Comparagao entre os valores da dose por campo de radiagao
para 4 e 6 campos
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Capitulo 7

Consideracoes finais e trabalhos
futuros

Em sua fase de planejamento, a pratica do tratamento de cancer por
radioterapia, tem muito a ser melhorada, no que se refere a automatizacao
do conjunto 6timo de solugoes, complementando o planejamento feito pela
equipe médica.

Dentre os diversos problemas de abordagem matematica envolvidos, o
problema da intensidade de dose foi estudado neste trabalho, apresentando
um modelo de programacao matematica multiobjetivo para buscar solugoes,
apresentando-se como um modelo adequado e simples.

A partir de um caso teste apresentado, a aplicagao do modelo pode ser
melhor compreendida, para entao sua aplicagao a um caso real de cancer de
préstata.

O software MATLAB R2009b foi utilizado na exploragao das imagens,
assim como na solugao do modelo, mostrando-se muito eficiente e rapido em
suas execugoes.

O método da funcao ponderada foi utilizado para busca de solugoes para
o modelo, apresentando diversas configuragoes que permitiram comparagoes
entre 0s casos.

As Fronteiras de Pareto mostraram a importancia do decisor em proble-
mas multiobjetivo, tendo em vista que situagoes conflitantes sao encontradas
e é preciso penalisar alguns fatores para ter ganho em outros.

Este trabalho propos discussoes sobre a utilizacao ou nao do fator que
quantifica a heterogeneidade dos tecidos irradiados, mostrando a necessidade
de pesquisas na area médica que sejam conclusivas.

A partir deste trabalho, pretende-se tratar da abordagem tridimensional
do problema, tendo em vista sua aplicabilidade.

Como perspectiva de trabalhos futuros esta a abordagem dos outros dois
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problemas envolvidos no planejamento, que sao eles:
e O problema geométrico;
e O problema da modulacao das laminas.

Como sao problemas que estao interligados entre si e com o problema da
intensidade de dose, o estudo destes é de fundamental importancia na ten-
tativa de automatizacao parcial do planejamento de cancer por radioterapia,
buscando, além disso, reduzir o tempo de planejamento.
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