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Resumo

O uso de feixes de fotons é a base do tratamento de cancer com radioterapia no mundo.
A energia do feixe de raios-X é depositada no tecido tumoral e danifica suas moléculas
de DNA. Existem alternativas de tratamento que buscam poupar uma porc¢ao maior dos
tecidos saudaveis do paciente, pois a radiacao eletromagnética é caracterizada por uma
atenuacgao exponencial continua ao longo da direcao de irradiagdo. Uma das alternativas
¢é a protonterapia, que consiste no uso de feixes de protons para tratar os tecidos doentes.
Devido as suas propriedades fisicas que resultam em interagoes diferentes com a maté-
ria, o feixe de prétons é caracterizado pela deposicao de energia concentrada em uma
regiao especifica, reduzindo os danos em tecidos saudaveis préximos a regiao do tumor.
Este trabalho tem como objetivo estudar a Fisica envolvida na protonterapia e descre-
ver as técnicas e equipamentos utilizados nos centros de tratamento, a partir do estudo
de livros e artigos cientificos sobre o tema. Além disso, o trabalho também busca anali-
sar o custo-beneficio dessa modalidade de tratamento, bem como a viabilidade de se ter
uma instalacdo de protonterapia no Brasil. Para isso, além da pesquisa bibliografica, foi
conduzida uma entrevista com o Dr. Rafael Gadia, diretor de radioterapia do Hospital
Sirio-Libanés de Brasilia. Ao final do trabalho, conclui-se que a protonterapia é uma al-
ternativa viavel principalmente para o tratamento de canceres pediatricos, enquanto que,
para os demais pacientes, é necessario selecionar grupos de risco especificos para que se
tenha um custo-beneficio melhor que a radioterapia convencional. Ademais, o maior im-
peditivo para a implementacao de um servico desse porte no Brasil é o alto custo, que

gira em torno de 30 a 40 milhoes de ddlares.

Palavras-chaves: protonterapia. tratamentos de cancer. protonterapia no Brasil.






Abstract

The use of photon beams is the basis of cancer treatment with radiotherapy around
the world. The X-ray beam energy is deposited on the tumor tissue and damages the
DNA molecules. There are alternative treatments that aim to spare a lager portion of
the patient’s healthy tissue, since the electromagnetic radiation is characterized by a
continuous exponential attenuation along the irradiation direction. One of the alternatives
is proton therapy, which consists of using a proton beam to treat the diseased tissues.
Due to its physical properties that result in different interactions with matter, the proton
beam is characterized by the focused deposition of energy on a specific region, reducing the
damage to the healthy tissues near the tumor region. This paper aims to study the Physics
involved in proton therapy and describe the techniques equipments used at treatment
centers, using books and scientific papers. Furthermore, the paper also aims to analize
the cost-effectiveness of this treatment modality, as well as the viability of having a proton
therapy center in Brazil. For that, in addition to the bibliographic research, an interview
was conducted with Dr. Rafael Gadia, radiotherapy director of the Sirio-Libanés Hospital,
in Brasilia. At the end of the study, it was concluded that proton therapy is a viable
alternative mainly for the treatment of pediatric cancers, while for the remaining patients,
it is necessary to select certain groups of risk in order to achieve a better cost-effectiveness
than conventional radiotherapy. Besides, the biggest impeditive for the implementation
of a service this size in Brazil is the high cost, that ranges from about 30 to 40 million

dollars.

Key-words: proton therapy. cancer treatments. proton therapy in Brazil.
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Introducao

A Fisica é um dos ramos da Ciéncia que mais se emaranha em outras areas do
conhecimento. Uma das areas da Fisica Aplicada que possui imensas contribuigoes a
sociedade é a Fisica Médica. Seus profissionais, os fisicos médicos, sdo responsaveis por
participar efetivamente, tanto na pesquisa, quanto na pratica, prevencao, diagndstico e
tratamento de doencas, utilizando modelos matematicos, métodos e técnicas da Fisica em

favor do bem-estar do paciente e do avanco da medicina (IOMP, 2011).

Muitos dos avancos na Medicina s6 foram possiveis gragas aos avangos da Fisica.
Desde exames de imagem por meio da descoberta dos raios-X até tratamentos de ponta
de cancer, a Fisica tem seu espaco na forma da Fisica Médica. Dentre os tratamentos
de cancer com base fortissima na Fisica, a radioterapia se destaca como uma forma de
tratamento extremamente difundida e crucial na Medicina e consiste no uso de um feixe
de raios-X para o dano ao tecido tumoral. Uma outra modalidade de tratamento, similar
a radioterapia convencional, a protonterapia, utiliza feixes de prétons ao invés de fétons
para o tratamento de cancer. A opcao de se utilizar um feixe de prétons no lugar de
um feixe de fétons, advém das propriedades tnicas de cada tipo de particula (nesse caso,
a massa e a carga elétrica), que propiciam interagdes diferentes com a matéria. Dessa
forma, o feixe de prétons se destaca por possuir uma deposicdo de energia no corpo
com um alcance pratico bem definido, sem perdas de energia apos certa profundidade.
Assim, diferentemente do feixe de fétons, que deposita energia continuamente por toda
sua direcao de irradiacao, o uso de prétons possui caracteristicas superiores no que diz

respeito a preservacao de tecido saudavel dos pacientes.

Este trabalho tem como objetivo estudar a Fisica envolvida na protonterapia;
apresentar os fendmenos fisicos que fazem dos prétons uma alternativa interessante aos
fotons e analisar toda a complexidade da infraestrutura necessaria para o funcionamento
de uma instalacao. Além da Fisica por tras do tratamento, o trabalho também tem como
finalidade estudar o custo-beneficio da protonterapia, bem como a viabilidade de possuir
uma instalagdo no Brasil. O contetdo do trabalho é dividido em trés partes principais.
Na parte I é feita uma revisao tedrica de conceitos importantes da Fisica que sdo de
grande utilidade para o trabalho. A seguir, na parte II, é feito um panorama geral a
respeito da Fisica como ferramenta médica, particularmente no tratamento de cancer e
suas modalidades mais usuais. Por fim, na parte III, a protonterapia é apresentada e
detalhada, desde os fendmenos fisicos envolvidos e os equipamentos utilizados, até uma
discussao a respeito das vantagens e desvantagens do tratamento. Ao final do capitulo 9,
destaca-se uma entrevista realizada com o Dr. Rafael Gadia a respeito do custo-beneficio

da protonterapia e dos desafios de se trazer uma instalacao para o Brasil.
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1 Definicoes fisicas

Este capitulo tem como objetivo revisar defini¢oes basicas de Fisica Nuclear, Fisica
Médica e Fisica Basica; teve como fontes principais (OKUNO; YOSHIMURA, 2016) e
(ATTIX, 2008). Os capitulos 2 e 3 sao dedicados a descrever os conceitos relacionados a

Fisica dos raios-X e dos aceleradores de particulas, respectivamente.

1.1 Elétron-volt

A unidade de medida de energia no Sistema Internacional de Unidades é o Joule
(J). Entretanto, no dmbito da Fisica Nuclear e das Radiagoes, é conveniente utilizar o
Elétron-volt (eV), que é definido como a energia cinética adquirida por um elétron quando

acelerado por uma diferenca de potencial de 1 V, no vacuo:

1eV=1,6x10""1J. (1.1)

No ambito da protonterapia, por exemplo, as energias envolvidas geralmente estao
entre 70 e 250 MeV.

1.2 Radiacao ionizante

Radiagao ionizante ¢ todo tipo de radiacao que tem a capacidade de ionizar atomos
ou moléculas, ou seja, retirar elétrons deles. Caso a radiagao seja composta de particulas
com carga (protons, elétrons, particulas « etc.), ela é chamada de diretamente ioni-
zante, enquanto, caso seja composta de particulas sem carga (fétons, néutrons), ela é

chamada de indiretamente ionizante.

Para o caso das radiagoes compostas por particulas, a ionizagao depende da energia
cinética das particulas, enquanto para as radiagoes eletromagnéticas, a ionizacao depende

da energia da radiagao, descrita pela equagao:

E = hv, (1.2)

onde h ¢ a constante de Planck e v ¢ a frequéncia da onda eletromagnética.

Para ionizar um elétron da camada mais exterior ao nicleo, a energia necessaria é
de, no minimo 3,9 eV, para o Cs e de 24,6 eV, para o He. J4 para ionizar um elétron das

camadas mais proximas ao nucleo, as energias necessarias sao da ordem de keV.
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1.3 Fluencia

A fluéncia de um feixe de radiacao pode se referir a dois tipos. A fluéncia de par-
ticulas ® relaciona a quantidade de particulas por unidade de area, enquanto a fluéncia
de energia VU relaciona a quantidade de energia de um feixe de radiagao por unidade de

area. Para um feixe monoenergético essas quantidades sdo definidas como:

dN

dR
V= =PEp, (1.4)

onde N e R = N Ep sao o numero de particulas e a energia total incidentes em uma esfera
de secao transversal de drea A (PODGORSAK et al., 2005). Ep representa a energia

2

individual das particulas. A unidade da fluéncia de particulas é m™ e da fluéncia de

energia ¢ J/m™2.

Para o caso de um feixe polienergético, utiliza-se o conceito de espectro de fluéncia

de particulas ®g e de energia Vg, definidos da seguinte forma:

dd
Bu(E) = 97 (B), (15)
Wi(B) = T(B) = S (E)Ep. (1.6)

1.4 Kerma

O kerma (do inglés kinetic energy released per unit of mass) é uma grandeza
relacionada as radiagoes indiretamente ionizantes e mede o quanto de energia cinética foi
adquirida pelas particulas carregadas apos a irradiagdo em um volume V. Sua unidade

no SI é o Gray (Gy), que equivale a 1 J/kg, e é definido da seguinte forma:

K= dEtr

(1.7)

dm’
onde dm é o elemento de massa irradiado e E},. é a energia transferida, dada por:

E,. =R, — R, + X0, (1.8)

(0

onde R;, ¢ a energia da radiacao indiretamente ionizante incidente em V', R}, é a quan-
tidade de energia da mesma radiacao que sai do volume e () ¢ um fator de correcao de

massa. [sso quer dizer, em outras palavras, que o kerma mede a quantidade de energia que
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as particulas carregadas (principalmente elétrons) dentro do volume absorveram na forma
de energia cinética ao serem ionizados pela radiagdo incidente. Essa energia cinética, por

sua vez, pode ser absorvida ou nao pela massa em V.

Entretanto, essa energia cinética dos elétrons pode, por sua vez, ser transformada
em f6tons de raios-X por meio do processo de radiacao de freamento (que serd explicado
no subcapitulo 2.1). Essas emissoes secundarias de radiacao nao sao consideradas dentro
de R,

dos elétrons, justamente o que o kerma busca medir.

(por isso o sobrescrito nr), visto que essa energia era inicialmente energia cinética

Sendo assim, o kerma pode ser dividido em duas partes, o kerma de colisao (K()

e o kerma de radiagao (Kg):

K = Ko + Kg, (1.9)

sendo que o kerma de colisao se refere a energia que foi convertida puramente em ener-
gia cinética por meio dos processos colisionais de ionizacdo e o kerma de radiagao se
refere a energia cinética que foi posteriormente transformada em radiacao de freamento.
O kerma de colisao pode ser definido de forma similar a equagao (1.8) a partir da energia

transferida liquida:

Eér = Rm — Ry, — R+ EQ = Etr - Rr, (110)

out

onde R" indica as emissoes secundéarias que nao sao levadas em conta na equagao (1.8):
a parte da energia cinética dos elétrons que é convertida para radiacao de freamento,

independentemente do local de emissao. Sendo assim:

dE!
= 7 1.11
© dm ( )

1.5 Dose absorvida

A dose absorvida é uma grandeza similar ao kerma e indica quanta energia E foi
absorvida por um material exposto a radiacao, seja ela direta ou indiretamente ionizante,

por unidade de massa m e é definida como:

ar
dm’

D (1.12)

onde F é chamada de energia transmitida e é dada por:

E =Ry, — Row + RY — R +30. (1.13)
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Note que, diferentemente do kerma, R,,; indica a energia de radiacao indiretamente
ionizante que sai do volume V| independente de ser oriunda da irradiacao original ou
de emissoes secundarias por radiagao de freamento. Além disso, os outros termos com
sobrescrito P indicam as mesmas energias, s6 que referentes a radiacoes diretamente
ionizantes. Sendo assim, a dose absorvida esta interessada em medir a quantidade total
de energia que foi absorvida pela massa presente no volume V', sem distinguir sua origem

ou natureza.

Essa caracteristica torna a dose absorvida fundamental para determinar o dano
causado pela radiagao em tecidos biolégicos por exemplo, ja que eventuais danos s6 serao
causados pela quantidade de energia que de fato foi depositada em determinado volume,
independente de sua origem ou processo de geracao. Isso mostra sua importancia na
area da saude e na area de protecao radioldgica como um todo. A fim de comparagao,
uma radiacao composta por raios-X para realizar a esterilizacao de alimentos, a dose
utilizada gira em torno de 10 e 20 kGy, enquanto a dose letal para seres humanos, definida
como aquela capaz de matar 50% de uma populacao de teste irradiada no corpo todo
continuamente durante 30 dias, é de 4 Gy. Entretanto, uma dose dessa ordem de grandeza,

se controlada e localizada, é muito 1til para o tratamento de cancer.

1.6 Efetividade Bioldgica Relativa (RBE)

A Efetividade Biolégica Relativa (RBE, do inglés relative biological effectiveness)
¢ a razao entre a dose absorvida por um material quando exposto a radiacao de referéncia
e quando exposto a uma radiacao de teste, necessaria para produzir o mesmo efeito

bioldgico:

(1.14)

Geralmente, essa quantidade é muito 1til para comparar radiagoes que utilizam
particulas e radiagoes eletromagnéticas, caso este em que a dose de referéncia é, tipica-
mente, a de raios-X e a dose de teste é de um feixe de hadrons, por exemplo (BATTIS-
TONI; MATTEI; MURARO, 2016). Um valor acima de 1 demonstra que a radiacao de
teste é mais eficaz que a de referéncia, pois precisa de uma quantidade menor de dose para
causar o mesmo dano ao tecido. Mais detalhes sobre o dano causado aos tecidos biolégicos
serao abordados no capitulo 4, existem modelos para descrever o comportamento do RBE

para diferentes tipos de radiacao, mas nao sao o foco deste trabalho.

1.7 Poder de parada e Transferéncia Linear de Energia (LET)

O poder de parada de uma particula é definido como:
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592

dx
onde E é a energia média perdida e x é a distancia percorrida no meio. Ao se dividir
essa quantidade pela densidade p do meio absorvente, obtém-se o poder de parada de
massa, que sera tratado puramente como poder de parada ao longo deste trabalho. Além
disso, essa é uma definicdo para feixes e nao para particulas individuais. O poder de
parada mede, portanto, quanto de energia o feixe de particulas perde. Existem defini¢oes
que empregam um sinal negativo na definicao do poder de parada, mas este trabalho
nao ira utilizar essa convencao; basta saber que o poder de parada estda medindo uma
quantidade de energia que estd sendo perdida por um feixe de particulas ao penetrar um

meio material.

Uma definicao parecida, mas com uma sutil diferenga, é a Transferéncia Linear de
Energia (LET, do inglés linear energy transfer). Ao invés de medir quanta energia o feixe
de particulas perde, o LET mede quanta energia o meio material absorve. Essa diferenca
ocorre devido a perdas secundarias de energia, decorrentes da emissao de radiacao de
freamento a partir de elétrons que absorveram energia, de maneira semelhante a situacao

do kerma de radiacao, explicado no subcapitulo 1.4.
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2 Raios-X

No ambito das contribuicoes da Fisica para a Medicina, ¢ inegavel que uma das
maiores e mais importantes foi a descoberta dos raios-X. Eles sao largamente utilizados em
praticamente todas as areas médicas e sao imprescindiveis para o diagnéstico e tratamento
de doencgas, devido a sua capacidade de produzir imagens do interior do corpo humano
por meio de procedimentos nada invasivos e com efeitos colaterais relativamente baixos.
Desde a sua descoberta por Wilhelm Réntgen em 1895 (RONTGEN, 1896), os raios-X
se tornaram alvo extenso de pesquisa e se alavancaram como ferramenta imprescindivel

para a medicina.
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Figura 1 — Espectro eletromagnético na regiao dos raios-X. Retirado de (WIKIPEDIA,
2022).

Os raios-X nada mais sao do que luz, s6 que com um escopo de frequéncia especifico.
No espectro eletromagnético (figura 1), os raios-X correspondem a um comprimento de
onda menor que a luz ultravioleta (aproximadamente menor que 10 nm (GRIFFITHS,
2017)) e sao, portanto, uma radiacao bastante energética. A distingao entre raios-X e raios
gama nao depende da energia e é feita unicamente pela sua origem; raios-X sao gerados
fora do nucleo dos atomos, geralmente pelos elétrons, enquanto que os raios gama sao
produzidos pelo niicleo e pela aniquila¢ao de particulas (OKUNO; YOSHIMURA, 2016).
Ha diferentes maneiras de ocorrer a producao de raios-X, sendo que as duas principais
sdo os raios-X de freamento (bremsstrahlung, em alemao) e os caracteristicos, sendo

que o processo por tras de ambos é o mesmo: bombardear um material com elétrons.
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2.1 Bremsstrahlung

Os elétrons livres liberados dentro de um tubo de raios-X sao colocados sob efeito
de uma diferenca de potencial V', de forma que sejam acelerados na direcao do énodo.
O material do anodo deve possuir um ponto de fusao alto, ja que os elétrons perderao
energia cinética ao colidirem com ele, que serda convertida em calor, aumentando sua
energia. Geralmente, o material utilizado é o tungsténio (W), que possui um ponto de
fusao igual a 3695 K.

s j——()

Fonte de Amperimetro
alta tensdo

Figura 2 — Esquema de um tubo de raios-X. Retirado de (OKUNO; YOSHIMURA, 2016).

Entao, quando os elétrons passam préximos aos ntcleos de W, eles sdo desviados
e desacelerados, devido a interacdo Coulombiana. Durante essa desaceleracao, o elétron
perde parte de, ou até toda sua energia, que é liberada na forma de um féton com frequén-
cia dos raios-X, dai o nome de radiacao de freamento. Como os elétrons sdo inicialmente
acelerados por uma diferenca de potencial V', sua energia serd de V eV e esse valor é
o valor limite para a energia dos fétons de raios-X produzidos, afinal, é o maximo de
energia que o elétron pode perder. Por exemplo, caso os elétrons sejam acelerados por
uma diferenca de potencial de 120 kV, os fétons de raios-X liberados irdo possuir valores
de energia de até 120 keV, mas nunca exatamente 120 keV. Isso implica o uso de kV e
MYV para identificar nominalmente a energia de feixes de fotons, pois o feixe produzido
nao é monoenergético; um feixe de 10 MV, por exemplo, é aquele produzido por elétrons

acelerados por uma diferenca de potencial de 10 MV.

A figura 3 mostra um esquema visual da produgao de raios-X e também um grafico
da intensidade da radia¢ao (que representa o nimero de fétons) em fungao de sua energia.

Nele, é possivel ver uma curva continua, que representa justamente o bremsstrahlung. A
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forma dessa curva depende da energia dos elétrons incidentes e também do material
do alvo. Além da curva continua, existem alguns picos, que representam, justamente, a

radiacao caracteristica.
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Figura 3 — Gréfico da intensidade da radiacao em funcao da energia dos fétons de raios-X.

Retirado de (MAIER et al., 2018).

2.2 Raios-X caracteristicos

A radiacao caracteristica é gerada devido a excitacao dos atomos do alvo, causada
pelos elétrons. Quando estes atingem determinado valor de energia, igual a energia de
ligagao dos elétrons das camadas mais internas do atomo, eles tem energia suficiente para
remover um elétron, ou seja, ionizar o atomo. Quando isso ocorre, um elétron de uma
camada mais exterior transita para a camada mais interna, até que a camada mais externa
do atomo fique sem o elétron que foi arrancada. Durante esse processo, as transi¢oes
liberam energia na forma de um féton com frequéncia dos raios-X e essa energia é igual

a diferenca entre as energias de ligacdo das camadas do atomo.

Por exemplo, para o W, a retirada de um elétron da camada mais interna (K)
ird resultar na liberacdo de um féton com energia igual a diferenga de energia entre as
camadas L e K, ja que um elétron da camada L ira transitar para a camada K. No caso,
essa energia corresponde a 69,5 keV. Sendo assim, no grafico, observa-se o primeiro pico

justamente com esse o valor de energia, necessario para arrancar o elétron.
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2.3 Interacdo dos fétons com a matéria

Ao penetrarem um meio material, os fétons de raios-X podem interagir com o
material de 3 maneiras principais: efeito fotoelétrico, espalhamento Compton e produgao
de pares. A figura 4 apresenta um esquema desses tipos de interacao e o grafico da figura

5 mostra a probabilidade desses efeitos acontecerem, de acordo com a energia dos fétons.
A principal fonte utilizada neste subcapitulo foi (GUNDERSON; TEPPER et al., 2015).
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Figura 4 — Diferentes mecanismos de interacao da luz com a matéria: (a) efeito fotoelé-
trico, (b) espalhamento Compton, (¢) produgao de pares. Retirado de (GUN-
DERSON; TEPPER et al., 2015).
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Figura 5 — Gréfico da probabilidade de ocorréncia dos tipos de interacao da luz com a
matéria (4gua) em funcdo da energia dos fétons. Retirado de (GUNDERSON;
TEPPER et al., 2015).

2.3.1 Efeito fotoelétrico

O efeito fotoelétrico foi corretamente descrito por Albert Einstein em 1905 (EINS-

TEIN, 1905), ao interpretar o mecanismo de agao da luz, entendida até entao puramente
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como uma onda, como pacotes de energia, os fétons. O efeito fotoelétrico, entao, ocorre
quando uma radiacao incide em determinado material e resulta na liberagao de elétrons
do mesmo. Isso acontece devido a interacao dos fétons da radiacdo com os elétrons dos
atomos do material; ao colidirem com os elétrons, toda a energia hr de um féton é trans-
mitida para o elétron, que passa a ficar livre e perder sua ligacdo com o nucleo, caso a
energia do féton seja maior que sua energia de ligagdo. Sendo assim, o elétron é liberado

com energia cinética Ex que obedece a seguinte equacao:

EK = hv — W, (21)

onde W é a chamada funcao trabalho, que representa a energia de ligacao dos elétrons do

material. Tal quantidade depende exclusivamente do tipo de material sendo irradiado.

Vale ressaltar que, ao ser ejetado do atomo, o elétron deixa um nivel de energia
vago, que sera preenchido por outro elétron de uma camada superior, visto que, na maioria
das vezes, o elétron ejetado pertence a uma camada mais interna ao nicleo. Nesse processo
de preenchimento de uma camada vazia, ocorre o fenémeno ja citado no subcapitulo 2.2
de producgao de raios-X caracteristicos. Entretanto, as vezes essa energia que o elétron
perde na forma de raios-X é transferida a um outro elétron do atomo que, por sua vez, é
liberado com energia cinética igual a energia que seria liberada na forma de raios-X menos
sua propria energia de ligagao. Esses elétrons sao chamados de elétrons Auger e também

sao utilizados como uma modalidade de tratamento de cancer (KU et al., 2019).

Durante a irradiacao do material, nem todos os fotons colidem com os elétrons,
mas a quantidade total de fétons do feixe de radiacao original certamente é reduzida. O
efeito fotoelétrico ocorre predominantemente com fétons de baixa energia de, no maximo

0,1 MeV.

2.3.2 Espalhamento Compton

O espalhamento Compton é um fenomeno de espalhamento dos fétons quando estes
incidem em algum material e foi descrito por Arthur Compton em 1923 (COMPTON,
1923). Ao contrario do efeito fotoelétrico, o espalhamento Compton geralmente ocorre
com os elétrons das camadas mais externas ao nucleo, ou seja, por sua energia de ligacao

ser baixa, nao ocorre a producao de raios-X caracteristicos ou elétrons Auger.

Quando um féton do feixe de raios-X colide com um elétron de uma camada mais
externa ao nucleo, ele nao transfere toda sua energia ao elétron; o que ocorre é que ele
é desviado de sua trajetéria original com uma energia (e, consequentemente, frequéncia)

diferente, enquanto que o elétron também é retirado do atomo e adquire energia cinética.
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A energia E' = ht/ do féton espalhado obedece a seguinte equacao:

hv

' =
v 1+ a(l—cosb)’

(2.2)

onde hv representa a energia do féton original, 6 é o angulo de espalhamento do féton,

com relagio a direcdo de incidéncia, o = hv/m.c* e m, é a massa do elétron.

O espalhamento Compton é, entdo, mais um fator que contribui na interagao dos
raios-X com a matéria e é o mecanismo de interagao predominante para feixes de radiacao

de 0,1 a 10 MeV, espectro que engloba boa parte das energias dos raios-X clinicos.

2.3.3 Producao de pares

A producao de pares é um fenémeno diferente dos outros dois e ocorre para fotons
com energia maior que 1,022 MeV e, a partir de 100 MeV, o fenémeno se torna predomi-
nante. Quando um féton passa préximo ao nicleo do dtomo, ele pode espontaneamente
se transformar em um par matéria-antimatéria, geralmente um elétron e um positron. A
energia cinética do par produzido sera igual a energia do f6ton menos a energia de repouso
de ambos (1,022 MeV) e a diregdo em que os dois sao liberados é aleatéria. O elétron
passa a transitar pelo material interagindo com ele e o pésitron, ao encontrar algum elé-
tron livre pelo caminho, sofre o processo de aniquilacao, liberando dois fétons de 0,511

MeV em sentidos opostos.

2.4 Atenuacao do feixe de raios-X

O resultado de todos esses processos que retiram fétons do feixe de raios-X original
¢é a atenuacao do feixe, ou seja, a diminui¢do da sua intensidade. No geral, por ser uma

onda eletromagnética, um feixe monoenergético de raios-X obedece a seguinte equagcao:

I = Ioei‘uz, (23)

onde I ¢é a intensidade do feixe transmitido, Iy é a intensidade inicial do feixe, x é a
distancia percorrida no meio e p é o coeficiente de atenuacao linear. Esse coeficiente
depende da energia dos fétons e da densidade do material absorvente; quanto mais denso
o material, maior a atenuacao. Cada tipo de interacdo tem sua contribuicao para o valor

de u, que pode ser descrito como uma fung¢ao do nimero atomico Z do material.

Portanto, um feixe de raios-X incidente no material tem uma atenuacao expo-
nencial. Em termos de dose absorvida, a figura 6 mostra um grafico da dose absorvida
em funcao da profundidade no material para um feixe de foétons de 10 MV. Claramente

é possivel ver que a maior deposicao de dose ocorre na parte inicial do material e em
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nenhum momento zera, somente decresce exponencialmente. Entretanto, a curva que se
observa em um grafico de deposicao de dose em funcao da profundidade em determinado
material nao representa unicamente o comportamento exponencial da atenuacao. Além
da atenuacao exponencial, ha a contribui¢do do espalhamento do feixe e da variacao da

intensidade como func¢ao do inverso do quadrado da distancia da fonte.

Além disso, vemos que a regido mais préxima da superficie se caracteriza por
uma deposicao de dose que cresce rapidamente até atingir um valor maximo a partir
do qual se dard a atenuacao exponencial. Essa regiao é chamada de regiao de build-up
e ¢ causada principalmente devido as interagoes das particulas carregadas secundarias
liberadas pelas interagoes dos fétons com o material. A sua profundidade é, portanto,
definida pelo alcance dessas particulas no meio. Entretanto, mesmo nao se tratando de
uma atenuacao puramente exponencial, a fim de simplicidade, este trabalho a mencionara

como “atenuacao exponencial”.
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Figura 6 — Gréfico da dose absorvida pela agua em fun¢ao da profundidade de um feixe

de raios-X de 10 MV. Retirado de (GOITEIN, 2007).
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3 Aceleradores de particulas

Além das interagoes da luz, também é essencial estudar o comportamento de par-
ticulas com a matéria e determinar seus possiveis beneficios caso utilizados em tratamen-
tos. Para isso, é necessario colocar essas particulas em movimento, visto que elas nao sao
geradas da mesma forma que uma onda elétromagnética. Sendo assim, o equipamento
utilizado para colocar um feixe de particulas em movimento é o chamado acelerador de
particulas. Ao contrario do que pode se imaginar, tais equipamentos nao sao exclusivos
de grandes laboratérios e organizagdes, como o Large Hadron Collider (LHC) (CERN,
2023); na verdade, eles estao presentes em diversas instalagoes hospitalares ao redor do
mundo (PEACH; WILSON; JONES, 2011), seja para geragao de raios-X muito energéti-
cos, seja para Terapia de Particulas Carregadas (TPC), que consiste no uso de particulas

carregadas para o tratamento de doengas como o cancer.

Este capitulo se dedica a descrever o funcionamento dos principais tipo de acelera-
dores de particulas relevantes para operagao clinica. Ao longo do trabalho, é explicado o
funcionamento base de cada tipo, sendo que existem variacoes de sua estrutura interna e
seus componentes, a depender do fabricante. Porém, o principio de funcionamento de cada
acelerador independe disso e no subcapitulo 7.1, informagoes mais especificas a respeito

dos equipamentos também serao fornecidas.

3.1 Acelerador Linear

O acelerador linear (LINAC, do inglés) pode ser considerado o tipo de acelerador
mais tradicional; seu funcionamento consiste, basicamente, em acelerar particulas em linha
reta. Boa parte dos aceleradores lineares ¢é utilizada com elétrons, a fim de produzir raios-

X, mas também existem variacoes que utilizam feixes de diferentes particulas.

Elétrons
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Raios-X

Fonte de RF

Figura 7 — Esquema do equipamento de um acelerador linear. Retirado de (MAYLES;
NAHUM; ROSENWALD, 2007).

O seu funcionamento é o mesmo para a maior parte dos equipamentos e um es-
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quema pode ser visto na figura 7. Primeiramente, a particula é retirada de uma fonte,
sendo que, para o caso de elétrons, normalmente é utilizado um filamento de tungsténio
(W) que, ao ser aquecido, libera elétrons. Apoés isso, esses elétrons sao liberados no tubo de
aceleracao, que consiste em um tubo cuidadosamente dividido de forma que gere campos
elétricos em cada uma de suas divisoes. Isso é necessario para que o elétron, ao interagir
com o campo elétrico, sofra a acdo da forca elétrica e, assim, acelere. Ao passar de ca-
vidade em cavidade, é preciso que o campo elétrico tenha sua polaridade invertida, para
que o elétron permaneca sendo continuamente acelerado. Como as placas das divisdes sao
eletricamente carregadas alternadamente para criar o campo elétrico (uma placa positiva,
a seguinte negativa e assim em diante), quando a particula passa para a divisdo seguinte

é preciso que a polaridade seja invertida para manter o campo elétrico no mesmo sentido.

Para que isso seja possivel, o tubo é ligado a um gerador de radiofrequéncia para
que a polarizacao das cavidades esteja em fase com a passagem dos elétrons. Por fim,
os elétrons saem do tubo de aceleragao com velocidades altissimas (préximas a da luz)
e podem ser utilizados para quaisquer fins requeridos. Para a producao de raios-X, os
elétrons sao direcionados a um alvo e os fotons de raios-X podem ser produzidos e seu

feixe posteriormente ajustado.

O ponto negativo de um acelerador linear advém justamente de seu formato; por
acelerar as particulas em linha reta, é preciso acelerar as particulas até a energia necessaria
em um curto caminho. Para elétrons, esse equipamento é suficiente em boa parte dos
casos, sendo possivel produzir feixes de elétrons de até 22 MeV (MAYLES; NAHUM;
ROSENWALD, 2007). Entretanto, para acelerar particulas mais pesadas, como prétons

e particulas «, o acelerador linear pode nao ser a melhor opcao.

3.2 Ciclotrons

Um dos primeiros tipos de acelerador de particulas criado foi o ciclotron. O equi-
pamento (figura 8) consiste, basicamente, em duas metades de um cilindro, em formato
de D, onde as particulas se movem. Ambos os D’s sao ligados a uma fonte de corrente
alternada que gera uma voltagem no espaco entre os D’s, enquanto em seu interior o
campo elétrico é nulo, ou seja, a particula nao sofre acao da voltagem aplicada no interior
dos D’s. Na parte externa dessa estrutura, se encontram dois imas, um na parte de cima e
outro na parte de baixo, de forma a gerar um campo magnético uniforme e perpendicular

ao plano dos D’s.
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Campo magnético curva
a trajetoria das particulas.

Campo elétrico
acelera as

particulas na
fenda entre
os D’s.

Figura 8 — Esquema do equipamento de um ciclotron. Retirado de (PEACH; WILSON;
JONES, 2011).

Essa montagem permite que a seguinte situagdo ocorra: uma particula de massa
m e carga ¢, com uma velocidade v, ao entrar em um dos D’s, sofre acdo do campo
magnético, construido propositalmente na dire¢ao perpendicular ao plano de movimento
da particula. Essa acao se da por meio da for¢a de Lorentz, que ird atuar como uma forga
centripeta; dessa maneira, a particula percorre uma trajetoria circular de raio R até chegar
na fenda no meio dos D’s, onde sofrerd a acao da voltagem na forma da forca elétrica,
que fara com que a particula aumente sua velocidade e, ao entrar no outro D, continue
percorrendo uma trajetéria circular, s6 que com um raio maior. Quando a particula chega
na fenda pela segunda vez, ela podera sentir uma forca elétrica que a desacelere, caso a
voltagem seja a mesma inicial. Para isso que serve a corrente alternada; ela permite que
a polarizacao dos D’s seja invertida sempre que a particula passa pela fenda, de modo a
manter sua velocidade aumentando sempre. Isso s6 pode ocorrer se a frequéncia da fonte

esteja em fase com a chamada frequéncia do ciclotron, que é determinada a seguir.

Parte-se do fato da forca de Lorentz atuar como a forca centripeta do problema,

o que nos permite determinar a velocidade angular w da particula:

% = quB; (3.1)
v qB

L= 2 2
=YW= (3.2)

Como a velocidade angular esta relacionada com a frequéncia pela equagao w =

2 f, tem-se que a frequéncia de oscilagdo da particula, que serd chamada de frequéncia
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do ciclotron, é dada por:

qB

f= py— (3.3)

Portanto, a frequéncia fy da fonte deve estar em fase com a frequéncia f do
ciclotron, para que a particula seja continuamente acelerada ao passar pela fenda. Essa
frequéncia normalmente esta na faixa de MHz e por vezes é referida simplesmente como
radiofrequéncia. Ademais, é importante pontuar que o valor da frequéncia do ciclotron
nao depende do raio da orbita, o que permite aplicar o mesmo valor de radiofrequéncia
independentemente de qual o raio (e, consequentemente, velocidade) da particula em dada

porcao dos D’s.

Vale destacar que o ciclotron é construido de forma que a energia do feixe final
liberado pela maquina é tnica, ou seja, o feixe tem um valor de energia maximo possivel
de ser atingido. Em outras palavras, s6 é possivel extrair o feixe que possui o maior raio
de oOrbita, cuja energia depende da magnitude do campo magnético e da intensidade do
potencial aplicado nos D’s. Caso seja necessario trabalhar com um valor menor de energia,
é preciso atenuar o feixe ap0s ele sair do acelerador e existem diferentes técnicas para isso;
a ideal para cada situacao depende das necessidades especificas de cada caso. Além disso,
logicamente existem diversos outros detalhes que devem ser levado em consideracao para
o funcionamento perfeito do equipamento, como a estabilizacao do feixe no plano dos D’s
e a deposicao cuidadosa das particulas dentro do equipamento, mas, independentemente

das especificagoes, o principio de funcionamento de um ciclotron é o mesmo.

3.3 Sincrotrons

Os ciclotrons possuem uma desvantagem: para velocidades altas, necesséarias para
atingir feixes mais energéticos, o comportamento da particula passa a ser relativistico, o
que altera o seu funcionamento. Fisicamente, quando a particula comeca a atingir altas
velocidades, sua massa aumenta proporcionalmente ao fator de Lorentz v = 1/4/1 — 52,
onde 5 = v/c. Isso reflete no valor da sua frequéncia de oscilacdo f, que ird diminuir, de
acordo com a equacao (3.3). Sendo assim, f e fy sairdo de fase em algum momento, o que
ird prejudicar o funcionamento do ciclotron. Visando contornar esse problema, hé duas
opgoes principais. Pode-se alterar o valor do campo magnético por meio de modificagoes
no formato dos imas, para aumentar o valor do campo magnético a medida que o raio
do feixe aumenta; assim, a queda da frequéncia f é compensada pelo aumento de B, de
acordo com a equagao (3.3). Ou, entdo, pode-se ajustar a frequéncia fi, da fonte, para
que ela continue em fase com f, a medida que ela diminui. O equipamento que modifica
o campo magnético é chamado de ciclotron isé6crono e o que modifica a frequéncia da

fonte é chamado de sincrociclotron.
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Existe uma outra alternativa a tentar “consertar” o funcionamento de um ciclo-
tron, que ¢é utilizar um outro equipamento que, por mais que preserve os fundamentos
usados no ciclotron, é bastante diferente. Tal equipamento é chamado de sincrotron.
Sua principal diferenca em relagao ao ciclotron é que o feixe de particulas nao esta mais
livre para percorrer uma espiral, com movimentos circulares de diferentes raios; no caso

do sincrotron, a trajetéria é fixa. A figura 9 apresenta um esquema do equipamento.

im3 de extragio

Saida do feixe
(70 a 270 MeV)

Dipolo
(1 de 6)

QF = Quadrupolo

focalizador

horizontal

Hexapolo ) % QD = Quadrupolo
(1 de 4) 2 ¢ "\ Gerador desfoc:al_izador
de RF horizontal

1 Entrada do feixe (7 MeV) SX = Sextupolo

Figura 9 — Esquema do equipamento de um sincrotron. Retirado de (PEACH; WILSON;
JONES, 2011).

O feixe de particulas geralmente é previamente acelerado até uma energia em torno
de 7 MeV antes de entrar no sincrotron em si, geralmente por um acelerador linear. Uma
vez dentro do tubo, o feixe continua a ser acelerado por uma fenda com uma voltagem,
similarmente ao ciclotron. Porém, ja que o raio tem que ser fixo, o campo magnético
precisa variar para manter o feixe na mesma 6rbita. Por sua vez, o campo magnético nao
atravessa todo o equipamento, sendo localizado em determinadas partes do caminho do
feixe, onde curva a trajetéria que segue em linha reta até o préximo ima e assim por
diante, até retornar a fenda e receber outro “empurrao” e aumentar suas velocidade e
energia. Para isso, nos equipamentos existem os imas de dipolo, responsaveis por alterar

a direcao do feixe e os imas de quadrupolo, responsaveis por focalizar o feixe.

Diferentemente dos ciclotrons, é possivel ajustar o valor da energia do feixe a
vontade, até atingir o valor maximo do equipamento. Como s6 ha uma trajetéria possivel,
a energia desse feixe é controlada livremente por meio da voltagem aplicada na fenda e
ajustando a intensidade dos campos magnéticos dipolares. Ambas as quantidades também

determinam qual o maximo de energia possivel de ser atingido.
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Por fim, outro cuidado que deve ser levado em conta é manter a radiofrequén-
cia em fase com a Orbita das particulas, para que aquelas que ainda nao completaram
uma volta no acelerador nao sejam aceleradas erroneamente. Isso é necessario porque,
ao contrario dos ciclotrons, a radiofrequéncia é usada nao para inverter a polaridade do
campo elétrico e, sim, para aumentar sua intensidade, ja que a frequéncia de érbita das
particulas também aumenta apos cada aceleragao. Por conta disso a radiofrequéncia deve
ser cuidadosamente modulada para garantir que as particulas sejam aceleradas adequada-
mente. Essa particularidade dos sincrotron faz com que ele libere o feixe como “pulsos”,

diferentemente dos ciclotrons, que geram um feixe continuo.

3.3.1 [m3s de Dipolo e Quadrupolo

Seja em um ciclotron ou um sincrotron, os campos magnéticos tem um papel fun-
damental no funcionamento do acelerador. Além do campo magnético externo no caso do
ciclotron, que ocupa toda a regiao da trajetoria do feixe particulas, para que a extragao do
feixe seja feita adequadamente e ele seja desviado para o local desejado, é preciso empre-
gar imas de maneira similar a utilizada nos sincrotrons; ao longo do caminho delimitado
pelos tubos a vacuo, imas de dipolo e quadrupolo sao posicionados para alterar a direcao

do feixe e para focaliza-lo, respectivamente.

Os imas de dipolo permitem alterar a direcao do feixe de acordo com a equacao
(3.1), que indica que uma particula carregada em trajetéria perpendicular & um campo
magnético sofre acao da forca de Lorentz e passa a descrever uma trajetoria circular de
raio R, como ja explicado no subcapitulo 3.2. Dessa forma, ao localizar adequadamente
os campos magnéticos por meio dos imas de dipolo, é possivel ajustar a curvatura da

trajetoria de maneira a orientar o feixe para onde se deseja.

Coordenada y

/}\ v
— A
7" /f-r \ ' \/
(a) ) - CoordZnadax ‘ ) (b) L\
Figura 10 — (a) Esquema do arranjo de um ima de quadrupolo magnético. Em vermelho,
os vetores de campo magnético e, em azul, os vetores de forca magnética
(forga de Lorentz). Retirado de (Wikipedia contributors, 2022). (b) Esquema

da focalizagdo de desfocalizacdo causada por um arranjo de dois imas de
quadrupolo magnético. Retirado de (HUGGINS, 2020).
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Os imas de quadrupolo sao formados nao por dois polos, como nos de dipolo, mas
por quatro polos magnéticos e seu arranjo pode ser visto na figura 10.a, bem como a
forca de Lorentz que atua em cada ponto em uma particula que percorre uma trajeto-
ria perpendicular ao plano da figura. Portanto, é visivel que um feixe de particulas seria
focalizado verticalmente nesse arranjo de imas, enquanto seria desfocalizado horizontal-
mente. Porém, o fato dos imas de quadrupolo somente focalizarem o feixe em uma direcao
nao impede seu uso para conformar o feixe de particulas. Isso porque o fluxo magnético
aumenta com o quadrado da distancia do centro focal do ima, o que implica uma maior
forca de focalizagao para particulas mais distantes da origem, como pode ser visualizado

na figura 10.b.

Assim, um arranjo de dois imas de quadrupolo consecutivos com polos magnéti-
cos invertidos, como também pode ser visto sendo utilizado no sincrotron da figura 9,
permite focalizar e aumentar a conformacao de um feixe de particulas carregadas, ja que
uma particula que foi focalizada pelo primeiro ima, sofrerda uma desfocalizacao menor no
segundo ima. Além disso, também podem ser usados imas de hexapolo para intensificar

ainda mais a focalizagao do feixe, principalmente para energias mais altas.
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4 Tratamento de Cancer

A Medicina é e sempre foi extremamente dependente do avanco cientifico, no sen-
tido que novas técnicas sao constantemente desenvolvidas com o objetivo de otimizar o
tratamento de doencas e preservar o bem-estar do paciente. Em particular, a Fisica se
mostra fundamental na integracao entre a Ciéncia e a Medicina, principalmente no tra-
tamento de doencas utilizando radiagdo ionizante. Em especifico, os raios-X, por terem
uma energia elevada, como exposto no capitulo 2, possuem a capacidade de danificar cer-
tas estruturas prejudiciais ao organismo e, assim, auxiliam no tratamento de doencas. A
seguir, esses mecanismos de dano a estruturas sao melhor explicado, com foco maior para
o tratamento de cancer, uma das doencas cujo tratamento é mais beneficiado pelo uso de

radiacao.

4.1 O que é o cancer

A fonte principal para uma rapida descrigdo a respeito do cancer foi a Canadian

Cancer Society (CCS, 2023).

Uma célula é o componente bésico formador e caracteristico dos seres vivos. Um
conjunto de células forma diferentes tecidos, cada um com uma funcao especifica a desem-
penhar no corpo do ser vivo; um ser humano, por exemplo, possui trilhoes de células. Elas
sao formadas por organelas, cada uma com uma funcao necessaria para que ela exerca sua
tarefa no corpo. Dentro do ntucleo, sua organela mais importante, se encontra o acido de-
soxirribonucleico (DNA, do inglés). O DNA é a base do funcionamento do corpo humano;
¢ um conjunto de moléculas responsavel pela estrutura, funcao e comportamento da célula
e, consequentemente, do corpo humano. E constituido, basicamente, por duas sequéncias
de nucleotideos que, por sua vez, sao formados por uma base nitrogenada (Adenina, Gua-
nina, Citosina ou Timina), um agicar (chamado de desoxirribose) e um grupo fosfato
(Wikipedia contributors, 2023a). Essas duas sequéncias de nucleotideos se organizam de
maneira a formar a famosa estrutura de dupla hélice que pode ser vista na figura 11.
Toda informacao a respeito do organismo esta armazenada no DNA, que é dividido por
sequéncias de nucleotideos, chamadas de genes; cada gene possui uma fungao especifica
e €, entao, responsavel por ditar o funcionamento da célula, dizendo quando crescer, se

dividir e morrer. Sem o DNA| a célula morre (Wikipedia contributors, 2023b).



52 Capitulo 4. Tratamento de Cancer
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Figura 11 — Iustracgao das estruturas das células e do DNA. Retirado de (Wikipedia con-
tributors, 2023a).

Entretanto, nem todas as células possuem um DNA inteiramente bem formado;
pode ser que hajam mutacoes nos genes, fazendo com que a célula nao esteja trabalhando
da maneira que deveria. Quando esses genes com mutacoes afetam justamente a divisao
celular, fazendo com que a célula comece a se dividir sem controle, é o momento em
que o cancer pode ser formado. O tecido formado, que se multiplica sem controle, é
chamado de tumor e se torna maléfico a partir do momento que requer muitos nutrientes
e, consequentemente, sangue para se manter vivo, o que afeta o funcionamento do resto
do organismo. Além disso, ha o risco do cancer se espalhar pelo corpo e afetar sistemas

vitais do organismo, constituindo-se o processo que ¢ chamado de metastase.
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Figura 12 — Iustracao do processo de formagao de um céncer. Retirado de (INCA, 2023).

4.2 Tipos de tratamento

O objetivo do tratamento de cancer é curar, ou seja, remover o tumor e qualquer
resquicio de células doentes ou, se a cura nao for possivel, prolongar e preservar a vida

do paciente, visando a melhor qualidade de vida possivel durante e apds o tratamento
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(SOCIETY, 2022). Existem trés principais categorias de tratamento de céncer: cirurgia,
quimioterapia e radioterapia. A primeira, mesmo que, por vezes, esquecida pelo publico
geral, é a forma mais direta de se tratar o cancer e consiste da remocao do tumor do corpo
do paciente. Porém, a cirurgia pode nao ser tao simples em todos os casos, o que requer
com que outras modalidades de tratamento sejam utilizadas. A alternativa existente a

retirada direta do tumor é causar dano as suas células.

A quimioterapia consiste no uso de medicamentos para danificar o tumor. Esses
medicamentos sao injetados na corrente sanguinea do paciente e se espalham por todo o
corpo, agindo no tumor e impedindo que o cAncer se prolifere. E normalmente associada
a queda de cabelo, um dos muitos possiveis efeitos colaterais causados por alguns medi-
camentos e que nao podem ser evitados, visto que eles afetam o corpo como um todo. Ao
longo do tratamento, o paciente pode sentir diversos efeitos colaterais, como fraqueza e

enjoos constantes.

Por fim, a radioterapia se apresenta como uma outra modalidade de tratamento
que, muitas vezes é realizada em conjunto com a quimioterapia e, até mesmo, a cirurgia.
Metade de todos os pacientes com cancer realizam pelo menos uma sessao de radiotera-
pia durante seu tratamento (ABDEL-WAHAB et al., 2021). A radioterapia consiste em
utilizar raios-X para danificar as células cancerosas; por estarem na faixa das radiacoes
ionizantes, os fétons de raios-X tem energia suficiente para arrancar elétrons de atomos,
mas, além disso, tem energia suficiente para danificar o DNA das células. Essa carac-
teristica é crucial para a eficicia da radioterapia, visto que, se obtivermos um feixe de
radiacao direcionado ao tumor, ele pode quebrar suas fitas de DNA e matar suas células.
Os tratamentos atuais de radioterapia normalmente utilizam doses de aproximadamente 2
Gy por sessdo e um total de 50 a 70 Gy ao final do tratamento (GUNDERSON; TEPPER
et al., 2015).

Vale ressaltar que a radiagdao incidente nem sempre interage diretamente com o
material genético das células. Na verdade, a probabilidade das interacoes ocorrerem de
forma indireta ¢ muito maior, devido ao fato das células serem compostas cerca de 70%
por agua. Sendo assim, a radiacdo incide nas células e interage com as moléculas de
H>0, produzindo radicais livres, que sdo atomos ou moléculas com alto poder reativo,
devido a presenca de elétrons desemparelhados em sua estrutura; por exemplo, os radicais
hidrogénio (He), hidroxila (eéOH) e elétron hidratado (¢~ (aq)) sdo aqueles produzidos
pela ionizacao da molécula de dgua. Esses radicais sao produzidos pela radiagao incidente
e, posteriormente, interagem com as bases nitrogenadas do DNA por meio de reagoes
quimicas que podem resultar em mutagoes ou em quebras de fitas de DNA (XAVIER;
MORO; HEILBRON;, 2006).
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5 Radioterapia

Agora, este capitulo é dedicado a fazer uma descricao rapida da radioterapia e das

diferentes técnicas utilizadas nos tratamentos.

5.1 Uso clinico dos raios-X

Os raios-X foram utilizados no ambito da Medicina desde a sua descoberta. Sua
capacidade de produzir imagens de estruturas internas do corpo humano facilitou imensa-
mente o diagnodstico de doencgas. A base da geracao de imagens é a atenuacao dos raios-X
(subcapitulo 2.4). Como diferentes materiais atenuam um feixe de raios-X de forma dis-
tinta, detectores sao posicionados atras do paciente e conseguem detectar a intensidade
da radiagdo e armazenar essa informagao em um computador. Como o calcio (Ca) possui
um numero atémico maior (Z = 20), ele atenua mais o feixe do que os demais elementos
predominantes do corpo humano, como o carbono (Z = 6) e o oxigénio (Z = 8). Sendo
assim, a imagem de raios-X nada mais é que uma imagem baseada no contraste; quando
o feixe passa por um osso, o detector identifica um feixe fortemente atenuado e envia um
sinal de cor mais clara ao computador; quando o feixe passa por outros tecidos moles, o
detector identifica um feixe fracamente atenuado e envia ao computador um sinal de cor

mais escura.

A cada ano, por volta de 3,6 bilhdes de exames diagnésticos com raios-X sao
realizados (OMS, 2016). Além disso, ha diferentes modalidades de exames de imagem que
utilizam raios-X como, por exemplo, a tomografia computadorizada (TC), que consiste
em utilizar um feixe fino de raios-X que rotaciona em torno do paciente; dessa maneira,
é possivel obter a imagem de um corte axial do corpo do paciente. A maquina, entao,
consegue reproduzir uma imagem tridimensional do paciente ao produzir outras varias
imagens com posicoes de corte diferente, geralmente com distancias de alguns poucos

milimetros entre elas.

5.2 A radioterapia

Além dos exames de imagem, os raios-X e, consequentemente, a Fisica possuem
seu alicerce na Medicina através da radioterapia. Como ja citado, a radioterapia utiliza
feixes de raios-X para irradiar o tecido tumoral com o objetivo de matar suas células. Para
que isso seja possivel, diversos fatores precisam ser levados em conta. Entretanto, como o
foco deste trabalho nao é a radioterapia, este subcapitulo passa pelos pontos principais: o

equipamento e o planejamento. Antes de detalhar a radioterapia, é importante ressaltar
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que existem dois tipos diferentes de radioterapia; a braquiterapia consiste no uso de
elementos radioativos que sao posicionados no corpo do paciente, proximos a regiao do
tumor, por determinado tempo, para depositar a dose necessaria para o tratamento. O
foco deste subcapitulo ndo é a braquiterapia e, sim, a teleterapia, que consiste no uso
de raios-X produzidos por uma fonte externa ao paciente para a deposicao de dose no

tumor. Ao mencionar “radioterapia”, o presente trabalho esta se referindo a teleterapia.

O equipamento utilizado na radioterapia consiste em um acelerador linear para a
produgao de raios-X, cujos elétrons geralmente possuem energia de até 22 MeV, mais do
que suficiente para produzir raios-X capazes de tratar o cincer. Geralmente, os acelera-
dores mais modernos geram fétons com duas ou trés energias, a depender do fabricante
(PODGORSAK et al., 2005). Uma imagem da sala de tratamento do Clatterbridge Can-
cer Centre pode ser vista na figura 13, onde pode-se ver o acelerador linear e o paciente
posicionado para o tratamento. E possivel rotacionar a saida do feixe 360° ao redor do
paciente, de acordo com o planejamento do tratamento. O ponto ao redor do qual a saida

do feixe rotaciona é chamado de isocentro.

Figura 13 — Imagem de uma sala de radioterapia. Retirado de (CCC, 2023).

O planejamento do tratamento é a etapa em que o fisico entra e é peca essencial.
O objetivo do planejamento ¢ ajustar a deposicao de dose no paciente de forma que o alvo
seja uniformemente irradiado e que seja possivel preservar a maior quantidade possivel de
tecido saudavel e principalmente, os 6érgaos de risco. Para isso, o médico radio-oncologista
analisa as imagens obtidas, na maior parte das vezes, por uma TC capaz de gerar uma
representacao 3D do paciente e delineia por meio de um software todos os volumes de
interesse, desde o volume-alvo a ser irradiado até os 6rgao de risco que estao proximos
ao alvo. Além disso, a quantidade de dose também é oriunda da prescricao médica. Com

isso, o fisico pode planejar o tratamento, também por meio do software.
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A funcao do software de planejamento é realizar os calculos para indicar quanto de
dose sera absorvida por cada ponto do corpo do paciente. A fisica envolvida nesse quesito
é totalmente baseada na atenuagdo exponencial do feixe de f6tons (subcapitulo 2.4), de
maneira que o software leva em consideragao a densidade eletronica dos diferentes tipos de
tecido presentes na imagem e a energia do feixe de radiacao. Para isso, existem diferentes
algoritmos distribuidos comercialmente, sendo que diferentes formas de calculo, como o
AAA e o Monte Carlo, possuem diferencas desde sua precisdao até o tempo de célculo
(WOON et al., 2016). Independentemente do algoritmo, ha uma dificuldade em simular
as caracteristicas de deposigao de dose na regiao de build-up (HSU et al., 2010).

De forma geral, o ideal é sempre utilizar um arranjo simétrico de feixes, para
garantir uma deposicao de dose uniformemente distribuida no paciente. O tratamento que
utiliza uma imagem tridimensional do paciente para determinar os campos de irradiacao
a serem tratados é chamado de radioterapia 3D e, para proteger o maximo de tecido
saudavel possivel, existem diferentes técnicas. Uma das mais utilizadas em todo acelerador
de radioterapia é o equipamento chamado de colimador multileaf, que consiste em um
sequéncia de laminas finas que se moldam de forma a delimitar o volume que se deseja
irradiar. Dessa forma, o fisico pode determinar quais dire¢oes de entrada do feixe de
radiacao irdo atingir melhor o volume-alvo e preservar mais tecido saudavel. A figura 14
ilustra um tratamento que utiliza 4 campos perpendiculares para irradiar o volume-alvo

em azul.
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Figura 14 — Ilustracdo de um planejamento de radioterapia 3D, evidenciando 4 campos
de entrada e as curvas de isodose em diferentes cores. Retirado de (GUN-
DERSON; TEPPER et al., 2015).

Na figura 14, também pode-se ver linhas coloridas que representam os niveis de
isodose no volume irradiado. Estes indicam o quanto de dose esta sendo absorvida em

determinada regiao, usando um valor de normalizacao que, nesse caso, tem a dose prescrita
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como 100%. Por exemplo, a curva em verde mais proxima ao volume-alvo indica que,
naquela regido, 98% da dose prescrita estd sendo absorvida pelo volume. O objetivo é
sempre cobrir o maior percentual possivel do volume-alvo com a quantidade de dose que
foi prescrita. Entretanto, também é possivel ver na imagem que ha uma deposicao de
dose alta nas regides préoximas ao volume-alvo (60% a 90%) e moderadas nas diregoes
dos campos (50% a 70%), regides chamadas de corredores de dose. Se nessas regioes ha
orgaos de risco, ¢ preciso pensar em solugoes alternativas para o tratamento, visando nao
ultrapassar os limites de dose de cada 6rgao. Para isso, existem diversos estudo indicando

os limites recomendados para cada érgao em cada tipo de tratamento, como (BISELLO
et al., 2022), (BENTZEN et al., 2010) e (TIMMERMAN, 2022).

Uma das evolugoes da radioterapia 3D ¢ a chamada radioterapia de intensidade
modulada (IMRT, do inglés), que consiste, resumidamente, no tratamento 3D otimizado
ao maximo. Nele, o computador analisa os volumes-alvo e os 6rgaos de risco e calcula, a
partir das diferentes entradas de campo determinadas pelo fisico, as posi¢oes das laminas
do multileaf que, diferentemente do 3D, podem se movimentar dinamicamente de maneira
concomitante a irradiacao. Dessa forma, ao invés de alterar manualmente as diferentes
posigoes das laminas do multileaf, o IMRT otimiza esse processo e permite uma deposi-
¢do de dose muito mais conformada. Além disso, uma evolucao do IMRT ¢ a chamada
radioterapia de intensidade modulada por arco volumétrico (VMAT, do inglés),
que utiliza uma rotagao de até 360° do feixe de radiagao; isso otimiza ainda mais a depo-
sicao de dose no volume-alvo, utilizando diferentes técnicas para a conformacao da dose:
colimador multileaf dindmico e campos de tratamento continuos na coordenada angular,
com tempos de irradiacao determinados pelas técnicas do IMRT. A figura 15 ilustra o

planejamento do tratamento do mesmo volume da figura 14, s6 que com o VMAT.

AnieLioL

Direita Esquerda

Final do feixe, 360° | Inicio do feixe, 0°

Figura 15 — Ilustragdo de um planejamento de radioterapia VMAT, evidenciando as cur-
vas de isodose em diferentes cores. Retirado de (GUNDERSON; TEPPER et
al., 2015).
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Em comparacao ao tratamento 3D, o VMAT produz uma conformacao maior da
dose prescrita no volume-alvo e garante uma quantidade menor de dose nos tecidos mais
distantes ao alvo. Entretanto, por mais que haja menos dose nessas regioes, ha mais regioces
que nao sao de interesse sendo irradiadas. Portanto, se por um lado a dose absoluta em
regioes saudaveis do corpo é menor que o 3D, por outro lado o VMAT irradia muito
mais tecido saudavel que o 3D. A escolha de qual tipo de tratamento deve ser utilizado
vai depender justamente do local do tumor, da quantidade de dose prescrita e de quais

orgaos de risco seriam irradiados no tratamento.

Para o paciente, o tratamento consiste simplesmente em se manter parado em
uma posicdo enquanto a maquina aplica a dose necessaria e determinada para aquela
sessdao, que costuma durar mais tempo no 3D e menos tempo no VMAT. Durante as
sessOes, 0 paciente nao sente dor alguma, mas efeitos colaterais posteriores podem surgir,
devido ao dado causado aos tecidos saudaveis. A posi¢ao do paciente é fundamental para
a eficacia do tratamento, visto que todo planejamento é feito com base na TC. Portanto, o
paciente deve ficar na mesma posigao que estava na TC e, para isso, os equipamentos mais
modernos contam com aparelhos de monitoramento em tempo real, que geram imagens
de raios-X que devem estar de acordo com as imagens da TC do planejamento. Ademais,
existem acessérios que podem ser utilizados para auxiliar o paciente a manter-se na mesma
posicao, como mascaras imobilizadoras, muito utilizadas em casos de tumores na cabeca

€ Pescogo.

5.3 Desvantagens e alternativas

H4 diversos estudos que indicam a eficacia e destacam o custo-beneficio da radi-
oterapia (MILLER et al., 2022). Entretanto, ainda existem casos e tipos especificos de
cancer que poderiam se beneficiar de tratamentos alternativos a radioterapia convencio-
nal. Como visto nas figuras 14 e 15, os feixes de raios-X depositam sua energia nos tecidos
saudaveis do paciente respeitando sua fungao de atenuagao exponencial, como visto no
subcapitulo 2.4, ou seja, ha deposicao continua de dose ao longo da direcao do feixe de

radiagao.

Na figura 16, pode-se ver uma simulacao de planejamento de radioterapia de inten-
sidade modulada cujo volume-alvo esta localizado entre dois érgaos de risco. Utilizando
todas as técnicas possiveis para conformacao da isodose prescrita, ainda assim os 6rgaos
de risco recebem dose. Mesmo que essa dose seja menor do que se fossem usados campos
de tratamento diretos nos 6rgaos, pode ser que a quantidade de dose ainda seja alta. Isso
vai depender do érgao e também da condicao clinica do paciente. Além disso, caso nao
fosse preciso se preocupar com os o6rgaos de risco, a cobertura do volume-alvo poderia

ser melhorada ou, até mesmo, a dose aumentada, a depender da doenga. Por exemplo,
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o tratamento de tumores no olho, ou em regides proximas é muito complexo, devido ao

risco de cegar o paciente.

50

Figura 16 — Ilustragdo de um planejamento de radioterapia de intensidade modulada para
um tumor localizado entre dois 6rgaos de risco, evidenciando as curvas de
isodose em diferentes cores. Retirado de (GUNDERSON; TEPPER et al.,
2015).

Existem alternativas ao tratamento que utiliza feixes de fotons, sendo que uma
das principais consiste no uso de radiacao diretamente ionizante, ou seja, aquela que é
formada por particulas carregadas; esse tipo de tratamento é chamado de Terapia de
Particulas Carregadas (TPC). Pode-se usar um feixe de elétrons, mas esse tipo de feixe
possui caracteristicas de deposi¢ao de energia parecidas com as de um feixe de raios-X,
sendo que com um alcance muito menor. Por isso, o feixe de elétrons é bastante utilizado

para tratamentos de canceres superficiais (HOGSTROM; ALMOND, 2006).

O tipo de particula carregada que se destaca como uma alternativa viadvel e eficaz
sdo os hadrons. Mais especificamente, os prétons, principalmente por sua massa maior
que do elétrons, possuem caracteristicas de deposicao de dose muito particulares que serao
destrinchadas a seguir. Existem tratamentos que utilizam elementos mais pesados como
o carbono, mas o foco do trabalho se dara nos prétons, com o tratamento chamado de

protonterapia.
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6 A Fisica dos Proétons

Como exposto no capitulo anterior, a grande efetividade da radioterapia fez com
que ela se tornasse uma pratica comum no tratamento de cancer. Entretanto, esse tipo de
tratamento ainda possui algumas desvantagens, sendo a principal dela, o dano causado
aos tecidos saudaveis. Uma alternativa, proposta pela primeira vez em 1946 por Robert
Wilson (WILSON et al., 1946), é a utilizagdo de um feixe de prétons no lugar de um
feixe de fétons. Durante esses 77 anos, a protonterapia foi amplamente estudada e
aprimorada, até se estabelecer como uma alternativa de tratamento poderosa. Ocorre que
o “simples” ato de trocar um feixe de raios-X por um feixe prétons sé é simples na teoria.
Na pratica, o trabalho ird abordar todos os esforcos necessarios para tornar possivel a
protonterapia, mas, primeiramente, explicitara os fenémenos fisicos envolvidos e o que faz
com que o uso de protons seja uma alternativa interessante para o tratamento de tumores,

no lugar de fétons.

6.1 Interacdo de prétons com a matéria

Foram expostos no subcapitulo 2.3 os efeitos da interacdo da luz com a matéria.
Agora, 0 que nos interessa é estudar a interacao de particulas com a matéria; mais especi-
ficamente, o foco é estudar a interagao de protons com a matéria. Para este subcapitulo,
as principais fontes utilizadas foram (NEWHAUSER; ZHANG, 2015), (PAGANETTI,
2012) e (ATTIX, 2008).

A diferenca principal entre a perda de energia de uma radiagdo eletromagnética
e um feixe de protons é que este é freado até o ponto em que para quase que comple-
tamente, de maneira que a deposicao de energia apds o ponto de parada ¢é praticamente
nula. Isso ocorre majoritariamente devido a alta massa do proton em relagao a elétrons,
que faz com que as colisoes inelasticas entre os protons do feixe e os elétrons do meio atin-
gido praticamente nao alterem a trajetoria dos protons e somente diminuam sua energia
cinética de pouco em pouco. Além de interagirem com os elétrons do meio, os protons
também podem interagir com o ntucleo dos atomos do material, o que causa uma mudanca
maior de trajetoria e pode, até mesmo, remover o préton do feixe. Caso o préton colida
diretamente com o niucleo, essa colisao causa uma reagao nuclear que pode liberar outras
particulas espalhadas. Entretanto, essas interacoes com o nticleo dos atomos sao muito
menos frequentes que as interagdes com os elétrons. Dessa forma, as interagoes dos proé-
tons com os elétrons determinam basicamente o alcance do feixe no tecido, enquanto que
as interacoes com os nucleos determinam o quao preciso é o feixe. A figura 17 apresenta

um esquema dos mecanismos de interacao de protons com a matéria.
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() (b)

Nucleo espalhado

Y (©)

Figura 17 — Esquema dos diferentes mecanismos de interacao dos prétons com a matéria:
(a) interagao Coulombiana com os elétrons, (b) interacdo Coulombiana com

o ntcleo, (c) colisao com o niicleo e rea¢ao nuclear. Retirado de (NEWHAU-
SER; ZHANG, 2015).

Os mecanismos de interacao de um feixe de particulas com um meio material sao
bem explicados pela teoria atribuida a Bethe (BETHE, 1930) e Bloch (BLOCH, 1933),
desenvolvida até 1933 e revisada por Ziegler em 1999 (ZIEGLER, 1999). A partir dela
é possivel estudar o comportamento do poder de parada S de materiais, por meio da
equagao de Bethe-Bloch (ATTIX, 2008):

S

(1= )1

onde e é a carga elementar, m, é a massa do elétron, N4 é o nimero de Avogadro, Z

4 2 2
_ dFE _ 4re NAZi [ln( 2mev ) C]’ (6.1)

— 2_7
pdx me A 02 p Z

e A sdo os numeros atdmico e de massa do material absorvente, respectivamente, z é a
carga da particula do feixe em multiplos da carga elementar e (z = 1 para prétons), v é
a velocidade das particulas do feixe e § = v/c. A grandeza I é o potencial de excitagao
médio do material absorvente e representa a média geométrica de todos os potenciais de
ionizagao e excitacao dos seus atomos; ¢ um valor tabelado, obtido experimentalmente

(BERGER; SELTZER, 1982). O termo % ¢ um fator de correcdo de camada, utilizado
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para velocidades baixas das particulas do feixe (abaixo da velocidade dos elétrons atomicos
do meio). Essa equagdo descreve muito bem o comportamento das particulas e esta de
acordo com os dados empiricos, de maneira que fornece uma simulacao adequada para o
uso clinico dos feixes. Ademais, vale ressaltar que essa equacao é valida para particulas
carregadas pesadas, como prétons ou particulas «. Para o caso de elétrons, a abordagem
¢ diferente, devido a sua massa aproximadamente 1836 vezes menor que a de um proton,

o que implica interagoes diferentes com a matéria.

Primeiramente, é possivel ver que S nao depende da massa da particula, mas
depende de sua velocidade, da sua carga e do nimero atomico e de massa do meio. Com
isso, pode-se analisar o comportamento do feixe ao entrar em um meio material. Com
relacdo ao meio absorvente, dois termos na equac¢ao mostram sua influéncia; o primeiro é o
fator é N4Z/A, que representa a quantidade de elétrons por unidade de massa do material
absorvente e faz com que o valor de S diminua a medida que Z aumenta. Entretanto,
o comportamento da curva de Z/A em fun¢do de Z nao segue um padrio, mas tende a
diminuir & medida que Z aumenta. Por exemplo, entre os elementos com nimero atomico
de 2 a 80, o valor da razao Z/A assume valores entre 0,4 e 0, 5, com a tendéncia de diminuir
a medida que Z aumenta. Portanto, isso causa variagao pequena no comportamento da
curva do poder de parada. De forma similar, o valor de I também depende de Z e também
faz com que o poder de parada do feixe diminua a medida que Z aumenta. Sendo assim,
o poder de parada de um feixe de particulas é proporcional a quantidade de elétrons por

unidade de massa do meio.

De forma independente ao meio, a dependéncia da velocidade das particulas tem
papel fundamental no comportamento caracteristico de um feixe de prétons. A principal
dependéncia se d4 pelo termo 1/v? fora dos colchetes da seguinte forma: quanto menor a
velocidade das particulas, maior é o poder de parada do feixe. Isso significa, entao, que
um feixe de prétons tem maior perda de energia e, consequentemente, maior deposicao
de energia no meio quando suas particulas tem baixas velocidades. Porém, a energia do
feixe é proporcional a velocidade dessas particulas, o que implica uma perda de energia
muito caracteristica ao longo do meio material. O comportamento geral da curva do poder
de parada em funcao da energia do feixe pode ser visualizado na figura 18, na qual fica
evidente o aumento do poder de parada a medida que a energia do feixe diminui; além
disso, quanto maior a energia, a curva se aproxima de um ponto de minimo, a partir do
qual os termos dentro dos colchetes passam a dominar o comportamento da curva. Apds
esse ponto, a curva volta a subir gradualmente, mas esse espectro de energia ja se encontra
fora do escopo da protonterapia. O grafico em si s6 compreende valores de energia de até
938 MeV, sendo que o poder de parada s6 comecgaria a aumentar novamente a partir de
aproximadamente o triplo desse valor. Por fim, o gréfico nao leva em conta a correcao de
camada que, caso fosse utilizada, implicaria uma alteracdo do comportamento da curva

em sua porc¢ao inicial, para energias baixas.
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Figura 18 — Grafico do poder de parada de um feixe de prétons em fungao de sua energia,
em diferentes meios materiais. Retirado de (ATTIX, 2008).

A simulacao computacional é fundamental para o estudo do comportamento dos
feixes de particulas a partir da equagao (6.1), sendo a base de diversos bancos de dados
existentes, como o da NIST (National Institute of Standards and Technology), que for-
nece informacao a respeito do poder de parada de protons, elétrons e ions de hélio em
diversos materiais (NIST, 2017). Entretanto, uma boa parte dos dados ainda é obtido

e documentado experimentalmente, visto que, inclusive, o valor de I na equacao (6.1) é

obtido experimentalmente.

6.2 O pico de Bragg

Repassando, entao, o caminho do feixe desde o momento que penetra o meio ma-
terial: o feixe possui energia E e suas particulas tem velocidade v; ao entrar no material,
o feixe perde energia cinética devido as colisoes e interacdes Coulombianas com os elé-
trons do meio; de acordo com a equagao (6.1), essa perda de energia aumenta, visto que,
a medida que ele perde energia, a velocidade de suas particulas diminui, implicando o
aumento de S. Portanto, quanto mais distancia o feixe percorre no meio, mais energia ele
perde, até que S atinja um valor maximo e as particulas finalmente parem. Na figura 19
¢é possivel ver o grafico da dose absorvida pela agua em funcao da distancia percorrida

nesse material por feixes de diferentes particulas.
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Figura 19 — Graficos da dose absorvida pela dgua em fun¢ao da distancia percorrida por
6 diferentes feixes: raios 7, néutrons, elétrons, mésons 7, prétons e e nednio.

Retirado de (PAGANETTI, 2012).

Pode-se notar que o feixe de prétons se destaca justamente pelo fendmeno descrito:
h& um pico de dose absorvida pela agua e tal pico é chamado de pico de Bragg. Essa
caracteristica é extremamente til justamente por solucionar a motivagao do final do capi-
tulo 5. Pelo fato de a 4gua servir como um excelente material para simular tecido humano
(NEWHAUSER; ZHANG, 2015), utilizar um feixe de prétons torna possivel preservar
muito tecido saudavel tanto antes quanto além do tumor. Para alterar a profundidade do
pico de Bragg, basta aumentar a energia do feixe incidente, ja que as particulas precisam
perder mais energia para parar e, consequentemente, precisam percorrer uma distancia
maior no material. Para alterar a intensidade, ou seja, a quantidade de dose absorvida,
basta alterar o tempo de irradiacao, visto que isso permite a ocorréncia de mais interagoes

e, consequentemente, mais perdas de energia.

Sendo assim, para o caso de um tratamento real de cancer, é interessante uniformi-
zar a deposicao de dose em todo o volume do tumor, visto que esse volume nao ¢ pontual
para ser tratado com um tunico pico de dose. Para realizar essa uniformizacao da dose,
é utilizado o conceito do Spread Out Bragg Peak (SOBP), que pode ser visto no grafico
da figura 20, que mostra a dose absorvida em funcao da profundidade do feixe no meio
material. O SOBP consiste no uso de multiplos feixes de diferentes energias para que, ao
final da irradiagdo, o volume-alvo tenha recebido uma quantidade homogénea de dose e o
restante dos tecidos saudaveis tenha recebido uma quantidade minima de dose. Na figura
20, as curvas em vermelho indicam os feixes individuais, cada um com um pico individual

e a curva em azul mostra o SOBP, que apresenta uma deposicao de dose uniforme na
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regiao vermelha, que representa a regiao que o tumor esta localizado. Por fim, também
existem diferentes técnicas que buscam otimizar ainda mais a deposi¢dao de dose no corpo
do paciente, que serao abordadas no capitulo seguinte.
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Figura 20 — Gréfico da dose absorvida em funcao da profundidade para diferentes feixes
de protons. Em vermelho, os feixes individuais e em azul o feixe sobreposto

(SOBP). Retirado de (BATTISTONI; MATTEL MURARO, 2016).
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7 Geracao do feixe de protons

Foi visto qual o diferencial de se utilizar um feixe de protons no lugar de um feixe
de fotons e todos os fenémenos fisicos que causam as peculiaridades do feixe de prétons.
Agora, é preciso entender qual a estrutura e os equipamentos necessarios para produzir um
feixe de protons que possa ser utilizado clinicamente. Para isso, este capitulo conta com
uma descri¢ao dos equipamentos e da infraestrutura de uma instalagao de protonterapia,

bem como das especificagdes do feixe de protons.

7.1 Equipamentos e infraestrutura

Como apontado no capitulo 3, para se produzir um feixe de particulas com altas
energias é preciso utilizar um acelerador de particulas. Geralmente, os aceleradores utili-
zados para a producao dos feixes de protons os liberam com energias de no maximo 250
MeV, sendo possivel utilizar ambos ciclotrons e sincrotrons. Apos o feixe ser liberado do
acelerador, é fundamental que ele seja ajustado para que sua dose lateral seja baixa, ou
seja, que o feixe seja focalizado e conformado. Além disso, é possivel filtrar o feixe para
que sua energia fique de acordo com o planejamento do tratamento. Em muitos casos, esse
planejamento e todo o estudo relacionado a protonterapia utiliza muitos dados empiricos
como referéncia, em paralelo com a teoria a partir da equagao (6.1). Além disso, o uso de
simulagoes, principalmente de Monte Carlo, permitem um estudo aprofundado dos efeitos
biol6gicos de um feixe de protons (NEWHAUSER; ZHANG, 2015).

A seguir, ¢ descrito com mais detalhes o caminho do feixe de prétons desde a sua
producao até chegar no paciente. Como base, foram utilizados dois equipamentos diferen-
tes disponiveis no mercado: o ProBeam da Varian (VARIAN. .., 2023) e o PROBEAT da
Hitachi (HITACHI. .., 2023). O equipamento da Varian utiliza um ciclotron isécrono para
acelerar os protons, enquanto o da Hitachi utiliza um sincrotron para realizar a tarefa.
Além disso, a fonte principal utilizada foi (PAGANETTI, 2012). Na figura 21 é possi-
vel visualizar a estrutura de uma instalacao de protonterapia com o ProBeam da Varian

instalado:
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Figura 21 — Esquema de uma instalacao de protonterapia com 3 salas de tratamento, que
utiliza o ProBeam da Varian. A direita da imagem, é possivel ver o ciclotron,
de onde o feixe é extraido e direcionado até as salas de tratamento. Retirado
de (VARIAN.. ., 2023).

No geral, os prétons percorrem o seguinte caminho desde a fonte até o paciente:

1. Fonte de ions;

2. Acelerador;

3. Caminho do feixe;
4. Gantry;

5. Bocal colimador.

7.1.1 Fonte de lons

A parte inicial de uma instalacao de protonterapia é aquela destinada a produzir os
protons. Geralmente o componente responsavel por essa tarefa é construido em conjunto
com o acelerador, servindo como sua porta de entrada para o feixe de prétons. Para
produzir um feixe de prétons, é necessario obté-los a partir de algum material encontrado
na natureza. Com relacao aos elementos da tabela periddica, dificilmente sao encontrados
na natureza prétons livres e possiveis de serem coletados e utilizados da maneira que
seja. Sendo assim, o elemento mais préximo de um préton individual é o Hidrogénio
(H); basta ioniza-lo, ou seja, retirar seu elétron, que um préton é obtido como resultado

do processo quimico. O componente mecanico responsavel por realizar essa ionizacao e,
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portanto, produzir o feixe de prétons, é chamado de fonte de ions. Para a sua produgao,
é utilizado o gas hidrogénio (Hs) como fonte de ionizagdo. No geral, apds o processo de
ionizacao, os ions produzidos sao extraidos da fonte de ions por meio de uma voltagem.
Existem diferentes tipos de fontes de fons que variam sua estrutura de acordo com a

forma de ionizacao que é utilizada. Dois dos tipos mais utilizados sao descritos a seguir

(MURAMATSU; KITAGAWA, 2012).

A fonte de ions PIG (Penning lonization Gauge) utiliza elétrons livres para io-
nizar as moléculas de Hy e geralmente é construida em conjunto com os ciclotrons. Na
figura 22 o esquema desse tipo de fonte pode ser visto. Ha dois catodos posicionados nas
extremidades de uma cdmara a vacuo (chaminé), dentro da qual serao liberados os elé-
trons, que permanecem presos dentro da cdmara gracas a influéncia do campo magnético
externo. Esses elétrons livres que irao causar a ionizagao podem ser obtidos tanto pelo
aquecimento dos filamentos dos catodos, quanto a partir da emissao pelo efeito Schottky
do cétodo sob influéncia de um forte campo elétrico (XU et al., 2019), o que caracteriza
uma fonte de ions PIG do tipo catodo-frio. Apéds isso, o Hy é liberado em pequenas
quantidades dentro da camara e interage com os elétrons livres de maneira a ser ioni-
zado e produzir plasma. Seguindo a ionizacao do gas, os ions produzidos sao extraidos da
camara por uma diferenga de potencial exterior que, no caso do ciclotron, age de forma
radial e permite o movimento ciclico dos protons no interior do ciclotron. A extracao é
possivel gracas a um pequeno orificio na camara que permite que os ions sofram a acao
do campo elétrico do ciclotron, mas existem fontes que realizam essa extragao por meio
de orificios nas extremidades da camara, mais especificamente, nos catodos. Esse é o tipo

de fonte de ions utilizado no ProBeam, da Varian.

Fonte de protons interna de “catodo frio”
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Figura 22 — Esquema de uma fonte de ions PIG do tipo catodo-frio. Retirado de (PAGA-
NETTI, 2012).
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Outro tipo de fonte de ions bastante utilizado é a fonte de ions de micro-ondas,
que utiliza o fendmeno de ressonéncia ciclotron de elétrons (ECR, do inglés Electron Cy-
clotron Resonance) para ionizar as moléculas de Hy presentes na cAmara de ionizacao,
de maneira semelhante a fonte anterior. Esse feno6meno consiste na aceleragdo causada
por um campo eletromagnético de alta frequéncia a elétrons realizando orbitas circulares
quando expostos ao efeito de um campo magnético. Como explicado no subcapitulo 3.2,
uma particula carregada em movimento em um campo magnético sofre acao da forga de
Lorentz, que assume o papel de uma forca centripeta caso a velocidade da particula seja
perpendicular ao campo. Caso essa particula sofra a acao de um campo eletromagnético
de frequéncia igual a sua frequéncia de érbita, ele serd acelerado, aumentando sua energia
cinética e aumentando a probabilidade de ionizacao do gas hidrogénio. A estrutura dessa
fonte de ions pode ser vista na figura 23 e consiste basicamente de uma camara de va-
cuo com um campo magnético produzido por solenoides exteriores; dentro dessa camara
serd injetado o Hy juntamente com elétrons livres, que sofrerao a acao do campo magné-
tico; subsequentemente, ondas eletromagnéticas com frequéncia de micro-ondas (igual a
frequéncia de 6rbita dos elétrons) sdo liberadas na cdmara com o objetivo de aumentar a

energia desses elétrons que irao ionizar as moléculas de gas.
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Figura 23 — Esquema de uma fonte de fons de micro-ondas. Retirado de (CELONA, 2014).

Para que se possa produzir um feixe com alta corrente de prétons, geralmente a
frequéncia de micro-ondas utilizada é um pouco superior a frequéncia de ECR definida
pelo campo magnético (em torno de 2,5 GHz) e este é construido de forma que a frequéncia
de ECR seja atingida nos pontos de injecao e extragdo da cdmara, enquanto na posicao
central, o campo magnético é levemente superior (NERI; CELONA, 2022)(SAKUDO,
1987). Isso garante uma alta densidade de elétrons no plasma e permite a ejecao de
um feixe de protons de alta corrente. Esse tipo de fonte é utilizado principalmente para
equipamentos que utilizam sincrotrons para acelerar os protons, como o PROBEAT da

Hitachi; apds serem liberados pela fonte, passam por um acelerador linear que acelera os
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prétons até uma energia de 7 eV em média e, apds isso, sao introduzidos no sincrotron.
Além disso, o fendomeno de ECR também pode ser explorado na fonte PIG de maneira a
)

intensificar a ionizacao do gas.

E importante destacar que, para a producdo de um feixe composto somente por
prétons, muitas vezes sao necessarias técnicas adicionais para a ionizacao das moléculas
de H,. Isso se deve ao fato de que os ions que sdo produzidos no interior das fontes sao
variados, podendo ndo ser um préton individual H*, e sim H~, HJ, H; etc. Para resolver
esse problema, existem diversos tipo de técnicas que podem ser implementadas tanto na
injecdo quanto na extracao do feixe. Existem aceleradores que selecionam os fons que se
deseja utilizar aplicando uma diferenca de potencial no inicio da érbita das particulas
e descartando os fons negativos, como pode ser visto na figura 24. Além disso, também
existem os aceleradores que aceleram fons que ainda nao foram completamente livres dos
elétrons, como o H™ (dois elétrons ligados a um préton), e removem esses elétrons com o
uso de laminas muito finas na saida do feixe. Nesse caso, no momento em que os elétrons
sao removidos, a direcao da orbita dos protons ird inverter, devido a mudanca de carga,
facilitando a extracado das particulas; entretanto, uma dificuldade existente é o fato de
que o segundo elétron ligado ao proton possui uma energia de ligagao muito baixa, sendo
facilmente removido quando submetido a campos magnéticos altos ou por interacao com
atomos remanescentes do gas. Assim, é necessario um cuidado maior para utilizar uma
intensidade adequada para o campo magnético de acordo com os fons que serao acelerados,

bem como saber quais os efeitos da remogao dos elétrons na trajetéria do feixe (SEIDEL,
2018)

D3

Figura 24 — Esquema da selecao dos ions desejados no interior de um ciclotron; os ions sao
extraidos da cdmara & vacuo (chaminé) e selecionados por meio de campos
elétricos. Retirado de (SEIDEL, 2018).
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7.1.2 Acelerador

A etapa seguinte a producao do feixe de prétons é a aceleragao que, como ja dito,
se divide em duas opgoes: ciclotron ou sincrotron. O funcionamento basico desses tipos de
aceleradores ja foi descrito no capitulo 3, porém os equipamentos podem possuir algumas
diferencas técnicas a depender do fabricante. Por exemplo, a maior parte dos ciclotrons
comerciais possuem mais de 2 D’s, como o da figura 24, fazendo com que a particula sofra
mais que duas aceleragoes em uma unica orbita. Ademais, alguns dos sincrotrons utilizados
foram feitos sob medida para atender as necessidades de determinada instala¢ao com, por
exemplo, o sincrotron construido pelo Fermilab para o Centro Médico da Universidade de
Loma Linda (FERMILAB, 1989).

O que é importante levar em consideragao sdo as principais diferengas e vantagens
de cada um dos tipos de aceleradores. A principal vantagem do sincrotron é a possibi-
lidade de se escolher a energia final do feixe sem a necessidade de atenuacao posterior
a saida do acelerador, como nos ciclotrons. Essa atenuacao posterior sera abordada em
mais detalhes a seguir e pode, inclusive, produzir fontes de radiagdo por perdas na ex-
tracao do feixe (MOYERS; LESYNA, 2009). Além disso, essa atenuacao faz com que a
intensidade dos feixes menos energéticos seja menor que a intensidade do feixe de maxima
energia. Entretanto, a desvantagem do sincrotron é sua necessidade de um espaco fisico
maior para sua construcao; geralmente o acelerador em si possui um diametro de 6 a 8
metros, sem contar com os restantes 6 a 10 metros de caminho do feixe antes e depois do
acelerador. Todos esses fatores devem ser levados em consideragao para a construcao de
uma instalacao de protonterapia, mas ambos aceleradores sao capazes de produzir feixes

de prétons com energia e qualidade suficiente de tratamento.

7.1.3 Caminho do feixe e Gantry

Apés a extragao do feixe de protons do acelerador, ele deve ser direcionado para
a sala de tratamento. Para isso, sao utilizados tubos a vacuo por onde os prétons irao
percorrer sua trajetéria e imas de dipolo para desviar a trajetoria do feixe e quadrupolo
para manté-lo conformado, assim orientando-o corretamente para a sala de tratamento.
Vale destacar que, para o caso do acelerador utilizado ser o ciclotron, é necessario que,
ao longo do caminho, sejam instalados outros equipamentos responsaveis por atenuar a
energia do feixe, visto que o ciclotron opera com uma energia fixa; esses equipamentos sao
chamados de Sistema de Sele¢ao de Energia (SSE). No caso do sincrotron, o SSE nao é
necessario para alterar a energia do feixe, mas pode-se utilizar outros equipamentos para

eventuais ajustes relacionados a conformidade do feixe, por exemplo.

Em qualquer instalagao, é possivel utilizar uma ou mais salas de tratamento, sendo
necessario construir o caminho do feixe de forma que seja possivel desviar a trajetéria dos

prétons para as salas e selecionar qual que esta sendo utilizada em cada momento. Uma



7.1. Equipamentos e infraestrutura 75

vantagem de se ter mais de uma sala onde o feixe é liberado ¢é a possibilidade de se ter uma
sala para usar o acelerador para pesquisa e ndo somente para o tratamento. Isso permite
uma constante evolugao e possibilita avangos constantes nas técnicas de tratamento, além

de ser um grande incentivo para a Ciéncia como um todo.

Na chegada do feixe na sala de tratamento, existem duas opcoes: utiliza-se uma
entrada fixa do feixe ou um gantry para alterar a direcao de entrada feixe. O gantry é
uma espécie de brago mecénico que consegue desviar a trajetoria do feixe de maneira que
o paciente permanece parado durante o tratamento. Esse desvio é possivel, assim como o
caminho do feixe, por meio de imas de dipolo e quadrupolo e existem diferentes configura-
¢Oes possiveis para o posicionamento e quantidade desses imas. Entretanto, independente
da configuragao, por ser um equipamento que precisa ser rotacionado, seja em 360° ou
180°, possui uma robustez muito grande, pesando em torno de 100 toneladas e com um
didmetro de 10 metros, em média (WIESZCZYCKA; SCHARF, 2001). Isso implica um
alto custo para a construcao, tanto do gantry, quanto do prédio que comportara esse
equipamento. Na figura 25 estao dispostos dois tipos de gantries: a esquerda o gantry da
Varian que permite uma rotacao de 360° em torno do isocentro (em vermelho, assim como
a trajetéria percorrida pelo feixe) e possui duas curvas da trajetéria do feixe; a direita,
o Gantry 2 do Instituto Paul Scherrer, pode-se ver os imas de dipolo e quadrupolo em
azul, sendo que os de dipolo sdo os maiores, responsaveis pelos 3 desvios do feixe e os de
quadrupolo sdo os menores, responsaveis pela conformagao do feixe e estdo dispostos na

trajetoria reta entre os imas de dipolo.

Figura 25 — Dois tipos diferentes de gantries: a esquerda, o gantry do ProBeam da Varian
e, a direita, o gantry do Instituto Paul Scherrer. Retirado de (HUGGINS,
2020).

Para o caso de um feixe fixo, o cenario é diferente; o feixe é liberado na sala de
tratamento por uma direcao fixa, ou vertical ou horizontal, dispensando a necessidade de
um gantry. Entretanto, essa situagao implica que o paciente é quem deve ser posicionado
adequadamente para cada campo de irradiagao do tratamento, e nao mais o gantry. No

subcapitulo 8.2 a comparagao entre um tratamento com e sem gantry ¢ discutida com
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mais detalhes. Na figura 26 é possivel visualizar a planta do Centro de Protonterapia
do Oeste Alemao de Essen (WPE, do alemao Westdeutsches Protonentherapiezentrum
FEssen). Essa instalacao utiliza o ciclotron isécrono €230 da IBA (Ion Beam Applications)
e conta com 3 salas de tratamento com gantries e 1 sala com feixe fixo, sendo que nessa

sala esse feixe ainda pode ser usado com especificagoes diferentes para tratar cancer no

olho.
1

Figura 26 — Planta da instalacao de protonterapia WPE em Essen. Nela ha 3 salas de
tratamento com gantry e 1 sala com feixe fixo e para tratamento de cancer
de olho. Pode-se ver também o ciclotron utilizado (C230, da IBA), bem como
um SSE. “SC” indica as salas de controle. Retirado de (SMET, 2016).

7.2 Pencil Beam Scanning

Antes do feixe chegar no paciente e depositar sua energia no tecido tumoral, ele
ainda deve passar por filtros colimadores no bocal de saida, que podem atenuar, conformar
e espalhar o feixe, a depender da necessidade. No geral, o feixe de protons é liberado com
uma precisao de poucos milimetros de diametro, mas pode ser espalhado para aumentar
o tamanho do campo de irradiacao. Ha sistemas de espalhamento que podem aumentar o
tamanho do campo para até 25 cm de didmetro. Nesse caso, podem ser utilizadas técnicas
similares ao colimador multileaf, citado no capitulo 5, para conformar o feixe de acordo
com o volume a ser irradiado, além da possibilidade de se utilizar laminas espalhadoras
para atenuar a energia do feixe. Esse tipo de tratamento é chamado de protonterapia

espalhada passivamente (protonterapia PS, do inglés Passively Scattered).

Além disso, as técnicas mais recentes e avancadas permitem ajustar esses para-
metros do feixe de forma a otimizar a deposicdo de dose no volume-alvo sem haver a
necessidade de espalhar o feixe. Uma dessas técnicas que utiliza feixes muito precisos de
prétons é o chamado Pencil Beam Scanning (PBS) e consiste em dois imas ortogonais

posicionados na parte final do bocal de saida que defletem o feixe de forma a depositar
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a quantidade de energia necessaria em cada porcao do volume. Na imagem da direita na
figura 25 pode-se ver esses imas defletores destacados em vermelho e posicionados antes

do ultimo ima de dipolo.

ima defletor .
Feixe de proton

OAlY

Eixo de irradiagdo

Campo magnético

Figura 27 — Representacao visual do funcionamento do Pencil Beam Scanning. Retirado
de (HUGGINS, 2020).

A figura 27 ilustra o funcionamento do PBS. A imagem da esquerda mostra os
diversos pontos que serao irradiados e cujo posicionamento é feito pelos imas defletores.
A posicao de cada irradiagao é obtida a partir do software de planejamento que delimita
anteriormente o volume a ser irradiado e envia essa informacgao a maquina. A deflexao esta
esquematizada na imagem superior direita. Na imagem inferior direita, vé-se na pratica
o SOBP; apoés a camada mais distante ter sido irradiada por completo, a energia do
feixe é diminuida, ou seja, pelo grafico da figura 20, esse feixe tera o pico de Bragg em
uma profundidade menor do tecido, o que permite que uma camada superior possa ser
irradiada pelo PBS e assim por diante, até que o volume todo tenha sido irradiado com
uma deposicao de dose uniforme, de acordo com o SOBP. A escolha de qual tipo de
tecnologia de atenuacao e conformacao do feixe sera utilizada deve levar em consideragao
que técnicas como o PBS requerem graus de precisao eletronica e mecanica muito altos,
o que implica a necessidade de revisoes e testes de controle de qualidade muito mais

rigorosos e frequentes.

Os valores de energia utilizados variam, geralmente de 70 a 250 MeV, sendo que
pode-se contar com energias menores para tumores mais superficiais ou em regides muito
sensiveis, como o olho, por exemplo. Além disso, um feixe de 250 MeV possui um alcance
de aproximadamente 38 cm na agua, distancia suficiente para o uso clinico. Por fim, os
valores de alcance do feixe em determinado material também variam de acordo com o
tamanho do campo utilizado, ou seja, dependem de qual técnica de espalhamento esta

sendo utilizada.
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8 Diferenciais da protonterapia

Apos a descricao dos equipamentos e da infraestrutura necessarios para o funcio-
namento de uma instalacao de protonterapia, é notorio que uma instalacao desse calibre
possui um nivel de complexidade elevado. Além disso, também possui um alto custo. Esse
capitulo se dedica a listar as diferentes vantagens e desvantagens da protonterapia, em re-
lagao a radioterapia convencional com feixes de fétons, bem como elaborar mais a respeito
de seu publico-alvo e que tipos de doencas mais podem se beneficiar dessa modalidade de

tratamento.

8.1 Vantagens

8.1.1 Preservacao dos tecidos saudaveis
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Figura 28 — Gréfico da dose absorvida em fun¢ao da profundidade para um feixe de fétons
e feixes de prétons. Retirado de (GUNDERSON; TEPPER et al., 2015).
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A principal vantagem da protonterapia, quando comparada a radioterapia con-
vencional que utiliza feixes de f6tons é a maior preservagao dos tecidos saudaveis (SUIT
et al., 2003). Na figura 28 é possivel visualizar graficamente o motivo dessa preservagao.
O gréafico apresenta a dose absorvida pelo material (no caso, dgua) em func¢ao da pro-
fundidade. A curva em azul representa um feixe de fétons de 10 MV e a curva em roxo
representa o SOBP gerado pelos picos de Bragg individuais de feixes de prétons monoe-
nergéticos, em verde. Nessa situacao, o SOBP foi gerado visando cobrir um volume-alvo
delimitado pelas linhas pontilhadas verticais em vermelho. Os valores da dose absorvida

foram normalizados como 100% no méximo de deposigao de dose do feixe de f6étons.

Sendo assim, é possivel notar que o feixe de fotons apresenta o maximo de deposicao
de dose antes mesmo de atingir a regiao do volume-alvo e, apds esse ponto, comega a
decair exponencialmente de maneira continua, sendo que a deposicao de dose no volume-
alvo varia entre 60% e 90%. Apds a regiao de interesse, em porcoes de tecido saudédveis, o
feixe de fétons ainda deposita uma quantidade de dose alta, em torno de 50%. J4 o feixe
de prétons apresenta um comportamento muito diferente, gragas a peculiaridade do pico
de Bragg. E visivel que, antes do volume alvo, o SOBP deposita uma quantidade de dose
cerca de 20% menor que o feixe de fétons e, ao longo do volume-alvo, a dose absorvida é de
100% de maneira quase que uniforme. Por fim, a regido apds o volume-alvo é praticamente

toda poupada de dose.

8.1.2 Publico-alvo

O grafico da figura 28, entretanto, apresenta somente 1 feixe de fétons, sendo
que as técnicas de radioterapia 3D e IMRT buscam otimizar as quantidades e direcoes
dos feixes para conformar ao maximo a deposicao de dose. Como visto na figura 16, o
IMRT consegue atingir niveis de conformacao altos, mas ainda nao consegue eliminar por
completo a deposi¢ao de dose nos tecidos saudaveis. Além disso, o uso de multiplos campos
de irradiagao faz com que a quantidade de tecido saudavel irradiado seja maior, mesmo
que com doses baixas. Esses fatores fazem com que tumores com um volume muito grande,
tumores com um volume grande em relagdo ao érgao em que estao localizados (um tumor
no olho, por exemplo) e tumores em locais de alto risco (cabega, pescogo, medula espinhal),
sejam preferencialmente tratados com feixes de prétons. Alguns exemplos de doencas que
podem se beneficiar do uso de prétons sdo tumores na préstata (pela proximidade da
bexiga, reto e 6rgaos genitais), na cabega e pescogo e na mama esquerda (pela proximidade
do coragao) (LUNDKVIST et al., 2005).

Ademais, principalmente pelo fato do IMRT aumentar o volume total do corpo
que esta sendo irradiado, a protonterapia é muito voltada para o tratamento de canceres
pediatricos; esses individuos, por estarem no auge do crescimento e, consequentemente, da

divisao celular, sdo muito mais sensiveis aos efeitos da radiacdo e possuem mais chances
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de desenvolverem doengas futuras caso sejam expostos a radiagdo (PAGANETTI, 2012).
Um tipo de cancer particularmente beneficiado pela protonterapia ¢ o meduloblastoma,
que costuma ocorrer primariamente em criancas. Diversos estudos foram e vém sendo
conduzidos visando avaliar as vantagens dosimétricas da protonterapia (BOEHLING et
al., 2012) (COZZI et al., 2001) (VARGAS et al., 2008). Na figura 29 pode ser vista
uma comparac¢ao entre a deposicao de dose no software de planejamento utilizando a

radioterapia 3D, IMRT e protonterapia PS.

Figura 29 — Imagens comparativas da deposicao de dose por 3 tipos de tratamento dife-
rentes: radioterapia 3D (imagem superior), IMRT (imagem do meio) e pro-
tonterapia PS (imagem inferior). Ambas as colunas mostram imagens de um
tratamento de meduloblastoma pediatrico, sendo que a coluna esquerda mos-
tra a irradiagdo da porcao cranial do paciente e a coluna direita mostra a
irradiacao da coluna espinhal. Retirado de (GUNDERSON; TEPPER et al.,
2015).

8.1.3 RBE

Devido aos mecanismos de interacao com a matéria diferentes dos fétons, um feixe
de protons produz efeitos bioldgicos diferentes nos tecidos, sendo levemente mais eficaz
em causar dano aos tecidos bioldgicos. A grandeza capaz de quantificar essa diferenca é
o RBE, definido no subcapitulo 1.6 e atualmente, a recomendacao para os tratamentos
de protonterapia é de utilizar um RBE de 1,1 para feixes de prétons (ICRU, 2007). Isso

significa que é necessério 10% a menos de dose de um feixe de prétons para causar o mesmo



82 Capitulo 8. Diferenciais da protonterapia

dano bioldgico que um feixe de fétons, ou seja, um feixe de prétons é mais eficiente em

causar dano aos tecidos.

Entretanto, esse valor é uma aproximagao que nao leva em consideracao flutuagoes
no valor do RBE;, pois essa grandeza depende do LET e da radiossensibilidade de diferentes
tecidos, por exemplo. A dependéncia do LET indica que o valor do RBE varia de acordo
com a profundidade do feixe no tecido; em outras palavras, depende da porcao da curva
do pico de Bragg. Por exemplo, em um SOBP, o valor do RBE assume valores proximos a
1,1 na porcao inicial, antes de atingir o volume-alvo e pode chegar a valores de até 1,7 na
por¢ao final do volume-alvo, onde o pico comega a diminuir (PAGANETTI, 2014). Existem
estudos que buscam analisar os diferentes modelos teéricos do RBE com o objetivo de
reproduzir o seu comportamento em uma situacao real, para que se possa utilizar os valores
reais do RBE ao longo da regiao de tratamento, sem utilizar o valor aproximado de 1,1
para qualquer feixe, permitindo uma escolha mais adequada para a dose de tratamento
(GIOVANNINT et al., 2016).

8.2 Desvantagens

8.2.1 Caréncia de dados estatisticos

Em contrapartida, por ser uma modalidade de tratamento recente, com as primei-
ras instalacoes exclusivas de protonterapia inauguradas somente no inicio da década de
90, existem poucos dados estatisticos disponiveis. Isso implica uma dificuldade de anélise
tanto de resultados clinicos e eficiéncia do tratamento, quanto de validacao dos modelos
tedricos de RBE (o que favorece o uso de um RBE constante igual a 1,1). Além da pouca
quantidade de dados, aqueles que existem nao conseguem fornecer toda informacao ne-
cessaria a respeito de possiveis efeitos colaterais a longo prazo, visto que nao transcorreu
tempo suficiente apds o tratamento para obter uma quantidade robusta de informacao.
Com isso, muitos dos estudos realizados partem de pressupostos e possuem incertezas

altas a respeito da eficacia do tratamento.

8.2.2 Custo

A maior desvantagem da protonterapia em comparagao a radioterapia convencional
é seu alto custo, tanto de instalacao quanto de manutencao. Como abordado ao longo
deste trabalho, os equipamentos necessarios para uma instalagdo de protonterapia sao
muito mais complexos, o que aumenta o preco e também requerem um espaco fisico muito
maior para operar, o que implica a construcao de prédios maiores em terrenos maiores.
Caso nao houvesse problema com os custos da protonterapia e a tinica preocupacgao fosse
o tratamento do paciente, com maior preservacao de tecidos saudaveis, a maior parte dos

pacientes seria tratada com feixes de protons. Entretanto, ainda mais no periodo atual em
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que os custos de servigos de satide sdo um tema muito em alta, avaliar adequadamente o

custo-beneficio da protonterapia é fundamental.

Em 2003, Goitein e Jermann publicaram um excelente estudo no qual foi realizado
um levantamento dos custos de construgao e operacao de uma instalacao de protonterapia,
em comparacao a uma instalagdo de IMRT. No trabalho (GOITEIN; JERMANN, 2003),
foi estimado que o custo de construgao de uma instalacao de protonterapia era cerca de 3,7
vezes maior que do IMRT, sendo da ordem de 60 milhGes de ddlares. J& o custo de operagao
da protonterapia foi estimado como o dobro da IMRT. Atualmente, 20 anos depois da
publicacao desse trabalho, o mercado da protonterapia aumentou e diversas empresas
desenvolveram equipamentos comerciais e mais compactos, o que permitiu uma queda
nos pregos; ¢ possivel construir uma instalacao de protonterapia com um investimento
inicial na casa dos 30 a 40 milhoes de ddlares (SMITH et al., 2018).

As estimativas de preco de uma instalacao de protonterapia nao diferenciam qual
tipo de acelerador seria utilizado, visto que, entre o ciclotron e o sincrotron, nao ha
diferenca gritante de valor, ainda mais para os equipamentos mais modernos que sao
bastante compactos e nao necessitam de um espaco fisico tao grande. Entretanto, um dos
componentes que encarece o custo da instalacao é o gantry, devido ao seu grande volume
e engenharia complexa. Para contornar esse problema, existe a opcao de se utilizar um
feixe fixo na sala de tratamento e, consequentemente, posicionar o paciente de acordo
com a necessidade. Em 2015, foi publicado um trabalho conduzido no Hospital Geral
de Massachusetts (YAN et al., 2016) no qual foi realizada uma anélise do planejamento
de todos os tratamentos de protonterapia conduzidos nos tltimos 10 anos, tanto com PS
quanto com PBS, para determinar a necessidade de se utilizar um gantry. Foi concluido no
trabalho que, de 4228 pacientes que foram tratados com protonterapia PS, 44% poderiam

ter sido tratados utilizando um feixe fixo.

Além disso, de 104 pacientes tratados com PBS, somente 1 nao poderia ter o trata-
mento reproduzido por uma geometria de feixe fixo. Por sua capacidade de modulacao do
feixe, o PBS possui uma capacidade maior de preservar os tecidos saudaveis e consequen-
temente, permite uma maior liberdade para a escolha da direcao dos feixes de irradiagao.
Somado a isso, existem protétipos de mesas robéticas capazes de imobilizar e posicionar o
paciente em uma posicao vertical, o que amplia ainda mais a vantagem do PBS e permite
o tratamento de tumores de cabeca e pesco¢o com um equipamento de feixe fixo (YAN et
al., 2022). Mesmo que nao seja possivel tratar a totalidade dos pacientes com uma geo-
metria de feixe fixo, uma clinica que possui somente esse arranjo consegue ter um nuimero
de pacientes suficiente para se manter em funcionamento e, inclusive, aliviar a demanda

das instalacoes que possuem um gantry.
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8.3 Custo-beneficio

Para juntar todas as informacoes de vantagens e desvantagens da protonterapia,
¢ importante realizar uma andlise final a respeito do custo-beneficio do tratamento; é
necessario saber se é vantajoso para o paciente, tanto por questoes de satde, quanto
financeiramente, realizar o tratamento de protonterapia. Para realizar essa andalise, nor-
malmente sao utilizados modelos computacionais para simular a sobrevivéncia de uma
populacao de pacientes, ja que a quantidade de dados estatisticos é escassa para a pro-
tonterapia (LIEVENS; PIJLS-JOHANNESMA, 2013). Entretanto, o que nenhum estudo
indica e que é extremamente importante para a implementacao de uma modalidade nova
de tratamento, é a ineficacia dos protons em relagao aos fétons; resta saber se eles seriam

melhores ou iguais.

Sendo assim, diversos estudos ja foram realizados para tentar avaliar o custo-
beneficio para diferentes tipos de tumores. Para o meduloblastoma pedidtrico, a proton-
terapia se mostra efetiva (VEGA et al., 2013), mas para o cdncer de préstata nao se
mostrou como a melhor alternativa de tratamento (KONSKI et al., 2007). Além disso,
existem tipos de tumores que podem se beneficiar da protonterapia se certos grupos de
risco dentro de sua populacao de pacientes forem impostos. Por exemplo, pacientes com
cancer na mama esquerda que possuem uma predisposicao a doencgas cardiacas sao mais
beneficiados pela protonterapia (VEGA et al., 2016).

Dessa forma, aparentemente a protonterapia é uma alternativa de tratamento im-
portante para variados tipos de tumores, desde que grupos de risco sejam levados em
conta. De fato, um trabalho realizado em 2016 (VERMA; MISHRA; MEHTA, 2016), que
resumiu diversos outros estudos de custo-beneficio da protonterapia para variados tipos
de tumores, concluiu que essa ¢ uma modalidade de tratamento viavel principalmente
para tumores pedidtricos e em regides de risco como cabeca e pescogo, sendo que, para
os demais tipos de céncer, é necessario avaliar os grupos de risco. Assim como todos os
outros estudos, esse sofreu com a falta de dados estatisticos, o que implica um futuro
préoximo com grandes chances de mudangas de perspectiva a respeito da protonterapia.
Por fim, ha uma estimativa de que cerca de 10% a 15% de todos os pacientes que recebem

tratamento por irradiacao poderiam ser beneficiados pela protonterapia, porém menos de
1% de fato recebe (VERMA et al., 2016).

E importante destacar que, juntamente da protonterapia, existem outras modali-
dades de tratamento emergentes que sao objetos de estudos atuais, como a ion-terapia,
que utiliza feixes de fons mais pesados que os protons, que podem possuir um RBE maior,
como fons de carbono (MALOUFF et al., 2020) e a terapia Flash, que consiste no uso
de altissimas taxas de dose de radiagdo para o tratamento dos tumores (MATUSZAK et
al., 2022). Isso serve para mostrar que a area da radioterapia é extremamente dindmica e

possui inovagoes a todo momento, visando a otimizacao do tratamento.
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9 Protonterapia no Brasil

Este capitulo se dedica a fornecer um panorama geral da protonterapia ao redor
do mundo e discutir a viabilidade da obtencao de uma instalacao de protonterapia no

Brasil.

9.1 Protonterapia pelo mundo

Atualmente, a protonterapia possui 109 instalagoes funcionais, espalhadas por 22
paises, somando mais de 250 salas de tratamento (PTCOG, 2023). Ademais, outras 34
instalacoes estao sendo construidas, o que adicionara ao niimero total mais de 70 novas
salas de tratamento. A tabela 1 lista o nimero de instalagoes operantes que oferecem pro-
tonterapia em cada pais. Além disso, ha discriminacao do niimero de salas de tratamento
e se os feixes utilizados sao fixos ou moveis pelo uso de gantries. Similarmente, a tabela 2

lista as mesmas informacoes, s6 que a respeito de instalagoes atualmente em construcao:
(PTCOG, 2023):

Pais n? de instalagoes | Salas de tratamento | n® de gantries | n°® de feixes fixos
Alemanha 5 14 6 8
Austria 1 3 0 3
Bélgica 1 2 1 1
China 4 13 6 7
Coreia do Sul 2 5 4 1
Dinamarca 1 4 3 1
Espanha 2 2 2 0
Estados Unidos 44 113 91 22
Franca 3 6 3 3
Holanda 3 6 5 1
India 1 3 2 1
Italia 3 8 2 6
Japao 19 33 29 4
Pol6nia 1 3 2 1
Reino Unido 6 10 9 1
Repuiblica Tcheca 1 4 3 1
Rissia 5 9 6 3
Singapura 1 1 1 0
Suécia 1 2 2 0
Suica 1 4 3 1
Tailandia 1 1 1 0
Taiwan 3 9 8 1

Tabela 1 — Tabela com o niimero de instalacoes operantes que oferecem protonterapia ao
redor do mundo, especificando a quantidade de salas de tratamento por pais
e se o feixe é mével (gantry) ou fixo.
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Pais n? de instalagoes | Salas de tratamento | n® de gantries | n? de feixes fixos
Arabia Saudita 1 5 3 2
Argentina 1 2 2 0
Australia 1 3 2 1
China 10 36 30 6
Emirados Arabes 1 2 1 1
Eslovaquia 1 1 0 1
Estados Unidos 5 9 8 1
India 2 4 4 0
Israel 2 2 1 1
Ttalia 1 1 1 0
Japao 2 2 2 0
Noruega 2 3 3 0
Reino Unido 1 1 1 0
Rissia 1 1 0 1
Singapura 2 6 5 1
Taiwan 1 2 2 0

Tabela 2 — Tabela com o niimero de instalagdes em construcao que oferecerao protonte-
rapia ao redor do mundo, especificando a quantidade de salas de tratamento
por pais e se o feixe é mével (gantry) ou fixo.

Para efeitos de comparacgao, existem mais de 8000 instalagoes de radioterapia de
fétons ao redor do mundo (YAN et al., 2022), o que mostra que a protonterapia ainda é
uma modalidade de tratamento muito restrita, devido, principalmente, ao alto custo e a

falta de dados estatisticos, que dificulta a justificativa a um investimento dessa magnitude.

9.2 Opcoes para o Brasil - entrevista com o Dr. Rafael Gadia

Nota-se das tabelas 1 e 2 que nao ha uma instalacao de protonterapia no Brasil.
No pais, mais de 700 mil casos de cancer foram registrados em 2022, sendo que 30%
destes sdo tumores na préstata e na mama (INCA, 2023). Tumores que poderiam ser
mais beneficiados pela protonterapia, como no Sistema Nervoso Central, por mais que
nao figurem entre os mais incidentes, sao responsaveis por 4% dos 6bitos, o que representa
cerca de 9 mil pacientes. Levando em conta que uma sala de tratamento consegue tratar
em média 300 pacientes por ano (25 pacientes por més), a maior parte dos pacientes ainda

deixaria de receber o tratamento, o que mostra que a demanda existe.

Sendo assim, o Brasil poderia se beneficiar com a construcao de uma instalacao de
protonterapia, visto que, em levantamento realizado em 2018 pelo Ministério da Saude,
existem 249 instalagoes de radioterapia convencional de fétons (SAGDE, 2019). Ou seja,
ao se viabilizar a construcao de uma instalacao de protonterapia, seria possivel tanto
atender a publicos especificos que necessitam do tratamento, quanto aliviar a demanda
dos centros de radioterapia convencional ao realocar os pacientes que podem ter um prog-
nostico melhor com o uso de préotons. Além do beneficio direto aos pacientes, também é

importante frisar a importancia do fomento a pesquisa na area para o avanco das técnicas
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de tratamento. A criacao de mais centros de tratamento é fundamental para a angariacao
de mais dados clinicos e também auxilia, eventualmente, numa melhora nos precos dos
equipamentos. Um questionamento que pode surgir é a possibilidade de se utilizar algum
acelerador ja existente no pais, como por exemplo o SIRIUS. O problema que surge é o
fato de equipamentos como esse serem muito grandes e utilizados para diversas outras
finalidades voltadas para a pesquisa. O ideal é possuir uma instalacao dedicada ao trata-
mento clinico e, com o advento dos equipamentos mais recentes e compactos, tal proposta

se torna a ideal.

No dia 05/07/2023, realizamos uma entrevista com o Dr. Rafael Gadia, diretor de
radioterapia do Hospital Sirio-Libanés de Brasilia, para discutir a viabilidade de se ter
uma instalacdo de protonterapia no Brasil e avaliar os pros e contras. Abaixo, um resumo

de topicos discutidos ao longo da conversa e trechos de suas falas destacados por aspas.

Perguntado se ja houve movimentacdes no Brasil para a implementacao de um
servico de protonterapia, o Dr. Rafael disse que ja existiram, sim, tentativas: “Muito
provavelmente, o Sirio-Libanés foi uma das institui¢oes que esteve mais perto de adquirir
a tecnologia. Obviamente, o que impediu foi a questao financeira; estamos falando de,
hoje, algo em torno de 25 a 30 milhdes de ddlares”. Além dessa tentativa, no inicio da
década de 2010, houve uma outra, por volta de 2016, em que foi criado um consorcio de

6 institui¢oes privadas, mas que, ainda assim, esbarrou no alto custo.

No sentido do investimento financeiro, é interessante olhar para paises préximos,
como a Argentina, que estd prestes a inaugurar o primeiro centro de protonterapia da
América Latina, produto de investimento do Estado. Segundo o Dr. Rafael: “O Estado
tinha que ter uma visdo mais empreendedora nesse aspecto. Apesar do tamanho do in-
vestimento quando vocé pensa em uma instituicdo privada, pro Estado eu acho que nao
¢é tao grande”. Com 2 gantries de tratamento com PBS e um feixe fixo para pesquisa - o
equipamento utilizado é o Proteus Plus da IBA, que utiliza o ciclotron C230 - o centro,
que também contara com salas de tratamento com fétons, se tornara referéncia na Amé-
rica Latina para este tipo de tratamento, como destaca o Dr. Rafael: “O primeiro grande
centro que colocar uma protonterapia, seja uma instituicao filantropica, seja com fins lu-
crativos, muito provavelmente vai promover um rush por protonterapia. EE quem colocar
primeiro, vai ter um protagonismo muito grande na Oncologia”. Esse raciocinio pode ser
ampliado para uma instituicao dentro do Brasil que, quando inaugurada, movimentaria

o mercado.

Entretanto, caso o investimento ainda nao seja considerado valido, seria interes-
sante uma iniciativa brasileira para a criagao de um consércio visando a criacdo de um
programa nacional para auxiliar os pacientes brasileiros necessitados a obterem o trata-
mento em um pais vizinho, sem a necessidade de se deslocar até os Estados Unidos ou

Europa. Segundo o Dr. Rafael: “Fica muito facil a gente fazer uma parceria com a Argen-
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tina e mandar os nossos pacientes para la”. A questao que surge é se nao valeria a pena
possuir uma instalagao nacional para incentivar a integracao para dentro do proprio pais
e servir como um centro de protonterapia para os demais paises da América Latina, jun-
tamente com o centro argentino. Certamente os 25 mil pacientes brasileiros passiveis de
tratamento com proétons, juntamente dos mais de 50 mil totais da América Latina seriam
extremamente beneficiados (ARGENTINA, 2023). Além disso, a Argentina nao é o tnico
pais a se interessar em ter um centro de protonterapia: “Ha movimentos em outros paises
da América Latina em ter protonterapia avancados, provavelmente o Chile deve sair na

nossa frente”, segundo o Dr. Rafael.

Uma preocupagao extremamente valida, também, é o fato dos equipamentos neces-
sitarem de uma operacao extremamente cuidadosa, o que significa um aumento do custo
de operacao da instalacao. Ademais, caso haja alguma avaria no equipamento, ou qualquer
outro problema semelhante, é necessario o reparo o quanto antes possivel, que pode ser
dificultado pela distancia do pais aos centros comerciais das empresas fornecedoras desses
equipamentos. Toda a burocracia envolvida deve ser cuidadosamente avaliada para deter-
minar a viabilidade de manuten¢ao de uma instalagao desse porte. A maior consequéncia
disso é o aumento do custo de tratamento para o préprio paciente: “No nosso plano de
negbcios para (a protonterapia) ter viabilidade, a gente fala em mais de 150 mil reais por

tratamento. Hoje o SUS paga 4 mil reais em uma radioterapia”, segundo o Dr. Rafael.

Sendo assim, o maior ponto forte da protonterapia segue sendo sua preservacao dos
tecidos saudaveis. De acordo com o Dr. Rafael: “Do ponto de vista técnico e dosimétrico o
beneficio é muito claro e, para criancgas, acho que isso ndo tem muita discussao. Pra outras
doengas ¢ muito mais complexo”. Essa complexidade se da justamente pela caréncia de
dados estatisticos, mas, como ja explicitado ao longo do trabalho, o custo-beneficio existe
caso grupos de risco sejam selecionados para diferentes tipos de tumores: “A gente tem
sempre um apelo pra fazer protonterapia em um tumor que se chama cordoma, que
cresce muito na base do cranio e é dificil entregar dose de radiagao alta; com prétons vocé
consegue entregar um pouco mais de dose”, segundo o Dr. Rafael. Resta avaliar, portanto,
tanto para as institui¢oes, quanto para os préprios pacientes, se o investimento financeiro

de cada um vale a pena.
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Conclusao

O uso de um feixe de préotons se mostra uma escolha dosimetricamente superior a
do feixe de fotons, gracas a sua capacidade maior de poupar tecido saudavel. Entretanto,
a escolha de qual tipo de radiacao utilizar para o tratamento de cancer infelizmente nao
é baseada unicamente no beneficio ao paciente. Se a tnica questdao em pauta fosse a
maior quantidade de dose no volume-alvo para menor volume de tecido saudéavel irradi-
ado, nao ha duvidas que a escolha mais adequada seria a protonterapia. Entretanto, o
alto custo das instalacoes de protonterapia ¢ um impeditivo grande para a difusao dessa
modalidade de tratamento. Mesmo com os avangos tecnologicos recentes, que permitiram
a criacao de equipamentos compactos e a consequente queda de prego, os valores, tanto de
investimento, quanto para o paciente, continuam altos, ainda mais quando comparados a

radioterapia convencional de fétons.

Para o Brasil, seria interessante o Estado investir em um centro de protonterapia
para estimular o mercado do tratamento no pais e na América Latina como um todo
e, principalmente, para atender a populacdo de pacientes necessitados, que é formada
majoritariamente por criangas e por demais pacientes com tumores em regides de risco
ou que pertencem a grupos de risco especificos. O investimento na satde, principalmente
em um pafs com o Sistema Unico de Satde, nio deve ter como maior impeditivo o custo
financeiro, ainda mais em um cenario em que os precos ja diminuiram consideravelmente
nos ultimos anos. Entretanto, obviamente é uma decisao dificil a ser tomada, levando em

conta que a estrutura nacional de radioterapia convencional ja nao é a melhor possivel.

Fora do ambito de decisoes logisticas e médicas, o que é fato é que a Fisica mais
uma vez se mostra fundamental no avanco das tecnologias médicas e na qualidade de vida
da populacao global. A partir de estudos e modelos tedricos conduzidos por cientistas, foi
possivel adequar um cenario para que um feixe de particulas carregadas fosse utilizado
para o tratamento de doencgas. Isso é um feito incrivel que evidencia a importancia da
Ciéncia como um todo e do estudo dos conceitos fisicos apresentados ao longo deste
trabalho.
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