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1. Introdução

A terapia com feixe de prótons é a modalidade de hadron-
terapia com maior crescimento nas últimas décadas, repre-
sentando um significante avanço tecnológico no tratamento 
de tumores cancerígenos. Essa modalidade terapêutica foi 
proposta por Robert Wilson em 19461, e já em meados de 
1950 ocorreu o primeiro tratamento de um paciente cujo alvo 
era a glândula pituitária, no qual foi utilizado um cíclotron do 
Laboratório Lawrence Berkeley da Universidade da Califórnia1. 
Essas lesões podiam ser visualizadas por raios X, aplicando 
material de contraste para análise da vascularidade e, portanto, 
sem o auxílio de imagens tomográficas. No fim da década 
de 1950, Larsson e colaboradores desenvolveram uma téc-
nica de radiocirurgia com feixe de prótons de um cíclotron no 
Instituto Upsala na Suécia2. Em 1961, Kjellberg e colaborado-
res também utilizaram técnicas radiocirúrgicas de pequenos 
alvos intracraniais no cíclotron do laboratório de Harvard3. 
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Durante as décadas de 1960 e 70 ocorreram outras ini-
ciativas de pesquisas clínicas com prótons, principalmente 
na Rússia e depois no Japão. Nas décadas de 1980 e 1990 
houve um aumento considerável dessas pesquisas ao redor 
do mundo, sendo realizadas em países como Inglaterra, 
França, Suíça, Alemanha, Rússia e Japão. Em 1996, na 
Suíça, foi realizada a primeira terapia com prótons com 
intensidade modulada4.

Até 2015 havia 56 instalações de protonterapia em ope-
ração no mundo, e mais de 36 em fase de construção, num 
total de mais de 100 mil pacientes tratados5. Atualmente, mais 
de 40 novos centros de tratamento estão em fase final de 
construção e devem entrar em operação até 2020, em sua 
maioria nos Estados Unidos, Japão e China6.

Concomitantemente a esse crescimento, observa-se que 
o número de publicações científicas envolvendo prótons na 
área médica tem aumentado exponencialmente. Uma breve 
pesquisa no PubMed (um banco de dados livre que contém 
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citações de trabalhos na área), em janeiro de 2019, acusou 
um total de 46.229 artigos publicados. 

As características físicas de um feixe de prótons per-
mitem maior conformidade da distribuição de dose e 
vantagens significativas para os órgãos de risco, apre-
sentando, em diversos casos, conformidade superior a 
tratamentos modernos feitos com feixes de fótons, tais 
como  volumetric modulated arc therapy (VMAT) e intensity 
 modulated  radiotherapy (IMRT)7-10.

As vantagens clínicas são especialmente relevantes no tra-
tamento de pacientes pediátricos, em razão da possibilidade 
de diminuir a dose depositada em tecidos sadios, e da conse-
quente redução da probabilidade de complicações, indução 
de tumores secundários e morte precoce11-13. Apesar dessas 
potenciais vantagens, devido aos níveis superiores de dose 
em relação à radioterapia com feixe de fótons, avaliações 
clínicas mais aprofundadas, que levam em conta as limita-
ções no planejamento, controle de qualidade, monitoração 
da radiação e efeitos biológicos, tornam-se ainda neces-
sárias. O uso inapropriado de feixes de prótons em terapia 
 e/ ou a falta de otimização do tratamento podem levar a uma 
não conformidade da dose no alvo ou uma maior irradiação 
de órgãos de risco. Particularmente, as incertezas na deter-
minação do alcance dos prótons levam à necessidade de 
técnicas mais robustas de segmentação dos tecidos, dado 
que sua densidade e composição terão um impacto direto 
e relevante na distribuição da dose de um feixe de prótons14.

Recentemente, esses fatores impulsionaram pesquisas 
no desenvolvimento de técnicas avançadas para aquisi-
ção de imagens médicas com alta resolução — tomografia 
computadorizada (TC), ressonância magnética (RM), ultras-
som (US) —, permitindo um aumento na acurácia das infor-
mações extraídas das imagens, tais como geometria dos 
pacientes e densidade dos tecidos requeridos na avaliação 
de dose15 e, portanto, controlando ainda mais a área irradiada. 
Uma das técnicas que têm sido propostas nesse sentido é 
a tomografia computadorizada de dupla energia (DECT)16-19. 
Esses avanços tecnológicos permitem o tratamento de tumo-
res muito próximos de regiões críticas e pequenas, onde 
uma dose excedente poderia provocar sérias complicações.

Na Figura 1 são apresentados perfis de dose em pro-
fundidade para diferentes tipos de radiação. Feixes de 
elétrons apresentam deposição superficial de dose e têm 
seu uso restrito ao tratamento de tumores na pele. Isso se 
deve à elevada probabilidade de interação dos elétrons e 
à sua reduzida massa, o que faz com que toda a energia 
do feixe seja absorvida num curto alcance. No processo de 
interação com a matéria, feixes de fótons liberam elétrons 
atômicos, que por sua vez depositam energias significan-
tes ao longo de toda a trajetória, apresentando uma queda 
pouco acentuada após a região de build-up (dose máxima).

No caso de feixe de prótons, a deposição de energia 
aumenta suavemente com a penetração na matéria até 
atingir um valor máximo, próximo ao alcance final da partí-
cula, seguido de uma queda acentuada. O alcance de um 
feixe de prótons está diretamente relacionado à energia ini-
cial do feixe e ao meio que atravessa. Essa característica 

peculiar é resultado dos tipos de interação que o próton 
sofre com a matéria, a saber: interações eletromagnéticas 
(moderação e espalhamento) e nucleares. A Figura 2 ilus-
tra uma comparação das distribuições de dose obtidas em 
um tratamento com feixe de prótons e com feixe de fótons.

Na faixa de energia terapêutica (50 a 250 MeV), a perda 
de energia dos prótons por interação eletromagnética com 
os elétrons orbitais é predominante e responsável pelo per-
fil de dose característico (pico de Bragg)15. Nesse caso, 
as interações nucleares são raras se comparadas com as 
interações eletromagnéticas. Por exemplo, num feixe de 
prótons de 160 MeV, aproximadamente 20% dos prótons 
sofrerão apenas uma interação nuclear, que geralmente 
provoca deflexões muito pequenas.

Este artigo de revisão aborda os principais fundamentos 
presentes no transporte de prótons e suas interações com 
a matéria, relevantes para aplicações clínicas no tratamento 
de câncer. Estão apresentadas também algumas ferramen-
tas computacionais baseadas no método de Monte Carlo, 
que são usadas para estimativa de distribuições de dose 
absorvida, auxiliando no plano de tratamento.

2. Técnica de Tratamento

O feixe de prótons produzido num acelerador de partículas, 
do tipo cíclotron, possui uma única energia (monoenergético) 
e apresenta dimensões de fonte radioativa de apenas alguns 
milímetros. Num tratamento, para que esse feixe possa cobrir 
toda a extensão do volume-alvo a ser irradiado, precisa ser 
conformado de forma adequada tanto na lateral como em 
profundidade. Nesse sentido, a técnica da terapia com feixe 
de prótons consiste, em muitos aspectos, em manipular o pico 
de Bragg de forma adequada, com o intuito de tratar todo o 
volume tumoral e ao mesmo tempo poupar tecidos sadios. 

Figura 1. Energia depositada em função da profundidade para 
diferentes tipos de radiação.
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Atualmente existem dois métodos disponíveis para 
entrega do feixe: o de escaneamento ativo e o espalhamento 
passivo, como ilustrado na Figura 3. Na técnica de espa-
lhamento passivo, o feixe é disperso colocando materiais 
espalhadores em sua trajetória. Um único espalhador per-
mite que o feixe seja ampliado de maneira a cobrir campos 
pequenos. Um segundo espalhador possibilita uma entrega 
uniforme de dose para campos maiores. Para cobertura 
do tumor em profundidade, utiliza-se o conceito de que a 
profundidade do pico de Bragg depende da energia inicial 
dos prótons, a qual pode ser modulada de forma que a 
combinação de diferentes energias (alcances), associada 
ao espalhamento lateral do feixe, seja utilizada ao longo 
de um mesmo tratamento para tratar regiões de diferentes 
extensões e profundidades. A curva de deposição de dose 
característica dessa técnica é denominada spread-out-bragg 
peak (SOBP). Na técnica de escaneamento ativo (que uti-
liza o pencil beam scanning — PBS), um feixe estreito de 
prótons, com dimensões de alguns milímetros, faz a varre-
dura do tumor com energia e direção moduladas, cobrindo 
camada por camada para criar uma distribuição de dose 
em três dimensões (3D) acurada. Isso é alcançado através 
da introdução de moduladores e atenuadores que alteram 
o feixe original, similarmente ao IMRT15.

A Figura 4 mostra os diversos picos de Bragg que ocor-
rem, em suas respectivas profundidades, devido à variação 
da energia do feixe de prótons, o que permite a conforma-
ção do tratamento. 

O alcance médio do feixe de prótons é definido como 
a profundidade no material em que a metade dos prótons 
que sofrem interações eletromagnéticas param. Essa gran-
deza pode ser estimada através da medida de fluência dos 
prótons e corresponde à profundidade onde a fluência cai 
pela metade. Em termos de dose, o alcance, R0, corres-
ponde à profundidade onde a dose assume 80% da dose 
máxima  (d80)

20. A Figura 5 apresenta as fluências para 

diferentes energias de feixe e a Tabela 1, os seus respectivos 
alcances na água. Uma vez que as interações da radiação 
com a matéria são de natureza estocástica, mesmo em caso 
de um feixe monoenergético, o alcance médio dos prótons 
sofrerá uma dispersão causada por flutuações estatísticas 
que estão associadas a uma dispersão de energia (energy 
straggling). Essa dispersão, no entanto, é geralmente menor 
do que 2,5% do alcance dos prótons.

Para que as técnicas de terapia sejam possíveis e apli-
cadas de forma acurada, é necessário um planejamento de 

Figura 2. (A) Distribuição de dose com fótons (VMAT — ECLIPSE); (B) distribuição de dose obtida com um feixe de prótons 
(três campos de tratamento — RayStation). Ambos os planejamentos foram criados para uma dose prescrita de 54.

PBS: pencil beam scanning.

Figura 3. Técnicas de conformação do feixe de prótons: 
escaneamento ativo e passivo.
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tratamento que considere todos esses aspectos na estima-
tiva da distribuição de dose no paciente.

2.1. O Cálculo de Dose
A taxa de dose absorvida, D� , num meio está relacionada 
com a taxa de fluência de partículas (I� ) e o poder de frea-
mento mássico (S/ρ) conforme a Equação 1:

S
D  I

r
� �  (1)

Em que:
S/ρ é dado em MeV.cm2/g.

Expressando I�  (partículas/cm2.s) em termos de cor-
rente, I por unidade de área A, temos que a dose em Gy/s 
será (Equação 2):
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Em que: 
I/A é dado em nA/cm2.s.

Um valor típico de taxa de dose em radioterapia é da 
ordem de 1,0 Gy/minuto, assim, para um feixe de prótons de 
250 MeV na água, teremos um poder de freamento, S/ρ, de 
aproximadamente 3,89 MeV.cm2/g, sendo que necessita-se 
de uma densidade de corrente I/A de 0,0043 nA/cm2.s.

A componente de dose devido a partículas secundárias 
é cerca de três ordens de grandeza menor. Assim, essas 
partículas tornam-se importantes para questões de radio-
proteção, mas não para fins terapêuticos21.

Como visto, a fluência de partículas é uma grandeza 
necessária para a estimativa de dose absorvida no(s) 
volume(s)-alvo(s) e, para tanto, é fundamental que seja 
determinada da forma mais confiável possível, através da 
simulação do transporte de prótons no meio em que se pro-
paga. As informações necessárias para o cálculo de dose 
em pacientes, composição e densidade dos tecidos podem 
ser extraídas de imagens de tomografia com duas energias 
(dual-energy computed tomography — DECT). O processo 
requer a calibração da TC com materiais de densidade e 
composição conhecidas. Os materiais são irradiados com 
duas energias distintas (por exemplo 80 e 140 kVp) e os 
parâmetros de calibração da TC obtidos por um ajuste numé-
rico. Uma vez realizada a calibração, imagens de DECT de 
pacientes podem ser convertidas em densidade, número 
atômico efetivo e potencial de excitação22,23.

Nas seções a seguir estão descritos os mecanismos 
e as ferramentas computacionais utilizadas para essas 
simulações.

2.2. Códigos Computacionais de Simulação
A complexidade de cálculo envolvida no processo de estima-
tiva de dose em simulações de tratamento paciente-espe-
cífico, além de ser capaz de modelar corretamente o feixe 
de radiação, exige também a habilidade em processar infor-
mações de imagens médicas. A técnica de Monte Carlo é 
considerada uma das melhores candidatas para a realização 
dessa tarefa, incluindo a propagação de partículas secun-
dárias24. Essa técnica aplica processos estocásticos no 
transporte de partículas e de sua interação com a matéria 
passo a passo com o uso das seções de choque e amos-
tragens das funções densidade de probabilidade, governa-
das pelo teorema do limite central. Ao contrário de partículas 
neutras como fótons e nêutrons, cujas interações podem 
ser simuladas individualmente, no caso de partículas car-
regadas como prótons, isso se torna computacionalmente 
inviável. Portanto, para esses casos foram desenvolvidos 
algoritmos de história condensada, nos quais as perdas de 
energia e ângulos de espalhamento de cada interação são 

Figura 4. Perfil de dose na água em profundidade para 
diferentes energias de feixes de prótons.

Figura 5. Fluência de prótons na água para diversas energias 
de feixe.

Tabela 1. Alcance dos prótons na água.
Energia (MeV) Alcance (cm)
70 3,9
100 7,5
130 12,1
160 17,3
200 25,7
220 30,2
250 37,5



113Revista Brasileira de Física Médica. 2019;13(1):109-115.

Fundamentos de Transporte e Cálculo de Dose em Tratamentos com Feixes de Prótons 

“condensados” (ou somados) num único evento chamado 
passo de energia (energy step).

As simulações computacionais para cálculo de dose em 
casos clínicos são realizadas em geometrias obtidas de ima-
gens médicas do paciente ou em modelos computacionais 
baseados em voxels. Partículas secundárias geradas nessas 
simulações podem ou não ser transportadas, dependendo 
da eficiência computacional requerida em uma simulação. 

Dentre os códigos que utilizam a técnica de Monte 
Carlo, cita-se o código MCNP25 versão 6.2, que incorpora 
diversos recursos geométricos e constantes avanços nos 
modelos físicos de transporte de partículas carregadas, 
principalmente no que se refere ao transporte de partículas 
carregadas pesadas em modelos geométricos baseados 
em malhas não estruturadas (UM). Esse código tem sido 
extensamente utilizado por grupos de pesquisa em física 
médica em todo o mundo, sendo que recentemente seus 
recursos computacionais têm sido avaliados em literatura 
para uso em protonterapia. 

Uma nova interface baseada no Monte Carlo, dedicada 
a aplicações clínicas e de pesquisa, bastante utilizada para 
o transporte de prótons é o TOPAS26. Ele é uma extensão 
do código de Monte Carlo GEANT427, específico para simu-
lações em problemas de radioterapia, com recursos para 
modelagem de cabeçotes de aceleradores lineares (LINACs), 
geometria de pacientes baseadas em imagens de TC e tam-
bém capaz de incorporar movimentos, tanto do feixe como 
da geometria do paciente, para realização de cálculos em 
4D. Originalmente, o TOPAS foi concebido para uso em 
protonterapia, mas hoje sua aplicação estende-se a todas 
as terapias, com projeto de versões futuras para uso em 
radiobiologia. Embora o método de Monte Carlo seja uma 
das melhores técnicas de estimativa de dose, ainda não é 
amplamente utilizado devido à demanda de tempo compu-
tacional, tornando-se muitas vezes inviável na rotina clínica.

2.3. O Transporte de Prótons
O principal mecanismo de interação dos prótons com a 
matéria se dá por meio do espalhamento elástico com o 
campo elétrico dos átomos. O modelo de multiespalha-
mento coulombiano (MSC) que descreve esse processo 
foi desenvolvido por Molière em 194721. Devido à natureza 
estocástica dos eventos, a distribuição de prótons sofre 
um alargamento espacial e angular ao longo de sua propa-
gação, que pode ser descrito aproximadamente por uma 
Gaussiana, previsto pela teoria de Fermi-Eyges24.

O efeito do espalhamento angular pode ser notado 
variando-se o tamanho do alvo considerado21. A Figura 6 
apresenta as diferenças nos perfis de dose em profundi-
dade para quatro diferentes tamanhos de alvo obtidos com 
o código MCNP6. Para um alvo de 20,0 × 20,0 × 0,2 cm3, 
observa-se um perfil de dose característico esperado, entre-
tanto, à medida que se reduz o tamanho do alvo, verifica-se 
mudança no comportamento desse perfil. Esse efeito é cau-
sado pelo efeito de multiespalhamento, que começa a ser 
visível na medida em que as dimensões do alvo se tornam 
da mesma ordem de grandeza dos desvios provocados por 

esse multiespalhamento. Outro fator evidenciado pela varia-
ção do tamanho do alvo escolhido é a diferença no perfil de 
dose fornecida por diferentes modelos físicos. Por exem-
plo, os códigos MCNP e TOPAS possuem modelos físi-
cos distintos, o que acarreta uma diferença nos resultados 
de distribuição de dose, como pode ser observado nessa 
mesma figura (Figura 6).

Além das aproximações dos modelos físicos utilizados, 
a qualidade de uma simulação também depende da escolha 
dos parâmetros de um modelo físico que é feita pelo usuário. 
Nesse caso, o conhecimento e a experiência com o código 
tornam-se cruciais para a obtenção de resultados confiáveis.

Por exemplo, no código MCNP6 existem três opções de 
modelos de multiespalhamento disponíveis: FNAL1, FNAL2 
(default — padrão) e Gaussiana. O modelo padrão (FNAL2) 
fornece apenas o ângulo de espalhamento na rotina de 
transporte, enquanto a opção FNAL1 correlaciona a dis-
persão de energia com o ângulo de espalhamento. O ter-
ceiro modelo adota uma aproximação Gaussiana para o 
espalhamento angular. Outro parâmetro de simulação é o 
tamanho do incremento de energia na malha de cálculo do 
poder de freamento, usado para o transporte de prótons. 
O incremento padrão no código MCNP6 é definido com o 
valor EFAC = 0,917, que corresponde à fração de energia 
perdida em cada passo de interação. Assim, estabelece-
-se a relação En-1 = En * EFAC, em que En-1 - En é o incre-
mento de energia do próton definido na malha de cálculo. 
As diferentes combinações de opções desses parâmetros 
(multiespalhamento e incremento de energia) podem levar 
a resultados diferentes, dependendo do tamanho do alvo 
onde o cálculo é realizado, para o mesmo problema simu-
lado. Alguns experimentos realizados com feixes de prótons 
de 98 e 180 MeV mostraram discrepâncias entre diferentes 
modelos de espalhamento, como os obtidos por Kimstrand 
e colaboradores28. A Figura 7 apresenta os resultados obti-
dos com diferentes parâmetros de simulação para o caso 
no qual as dimensões do alvo são 0,4 × 0,4 × 0,2 cm3. 
Essa figura mostra as diferentes curvas obtidas pelo código 
MCNP6 quando se utiliza diferentes opções de modelos de 
espalhamento conjugado com diferentes valores de EFAC.

Figura 6. Perfil de dose em profundidade para um feixe de 
prótons de 160 MeV para diferentes tamanhos de alvo.
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2.4. Sistemas de Planejamento
Para qualquer procedimento radioterápico, é necessário pla-
nejamento prévio de acordo com os recursos e as caracte-
rísticas dos equipamentos disponíveis. Esse planejamento 
tem como objetivo assegurar a máxima eficácia no trata-
mento e ao mesmo tempo a proteção dos órgãos de risco 
(OAR). Para alcançar esse objetivo, uma das etapas neces-
sárias é a obtenção da distribuição de dose 3D no paciente, 
que por sua vez depende de informações clínicas provindas 
das imagens médicas, através das quais o oncologista é 
capaz de delinear o contorno do(s) alvo(s) e do(s) órgão(s) 
de risco e realizar a prescrição de dose nesses volumes.

Comercialmente, existem diversos sistemas de planeja-
mento (TPS) em protonterapia, e inclusive estudos compa-
rativos entre eles, uma vez que utilizam algoritmos analíticos 
de cálculo de dose que possuem suas próprias limitações e 
aproximações29-32. Algoritmos analíticos de cálculos de dose 
para feixes de partículas são incapazes de lidar com zonas 
de heterogeneidades, tais como fronteiras entre tecidos com 
um grande gradiente em densidade. Por esse motivo, os 
principais fabricantes de TPS começaram a integrar méto-
dos de Monte Carlo para calcular a dose.

Em planejamentos que utilizam a técnica de espalha-
mento do feixe, o sistema é configurado para produzir uma 
distribuição de dose homogênea com a mesma penetra-
ção do feixe. 

Planejamentos de tratamentos usando PBS normal-
mente utilizam três tipos de técnicas: escaneamento uni-
forme, dose uniforme em campo único (single-field uni-
form dose — SFUD) e dose uniforme com vários campos 
(multifield uniform dose — MFUD). A primeira consiste em 
produzir distribuições de dose semelhantes àquelas por 
espalhamento passivo. Nela, o feixe é especificado por sua 
profundidade e pela largura de modulação para a distribui-
ção geral da dose, ao invés da energia e intensidade de 
cada pico individual de Bragg. Para as outras duas técni-
cas (SFUD e MFUD), o TPS considera explicitamente cada 
pico de Bragg do feixe, sendo deixado de lado o conceito 

de largura de modulação. As especificações de um feixe 
de tratamento baseiam-se nos picos de Bragg, cada um 
com uma energia determinada, localizações espaciais de 
cada um dos picos e número de prótons. Dessa forma, a 
qualidade geral do feixe é determinada pela qualidade de 
cada um dos feixes (pencil beams) individuais.

3. Conclusão

Devido aos resultados clínicos promissores, existe uma ten-
dência mundial para o surgimento de novas instalações em 
protonterapia e, com isso, um aumento nas pesquisas clí-
nicas nessa modalidade de tratamento. Nesse sentido, é 
importante que sejam criados no Brasil, núcleos de estudos 
e de pesquisa juntamente com a cooperação entre institu-
tos de pesquisas, universidades e hospitais onde existam 
serviços de radioterapia. Investigações de casos, onde a 
protonterapia não se mostra superior à radioterapia conven-
cional, são objetos de estudo. Concomitantemente, estu-
dos em culturas de células irradiadas com feixes de pró-
tons para terapia ainda necessitam ser desenvolvidos para 
melhor compreensão dos efeitos biológicos causados por 
essas irradiações, com o intuito de otimizar a dose e com 
isso aumentar a eficiência de tratamento.
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