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Este trabalho apresenta um estudo da influência do tamanho de campo de um feixe 

de nêutrons epitérmicos na distribuição de dose em tratamentos com BNCT, utilizando 

um simulador antropomórfico de cabeça e pescoço baseado em voxel. Para o cálculo 

das doses nos tecidos e órgãos da cabeça, em função do diâmetro de um feixe de 

espectro idealizado proposto na literatura, foi utilizado o código de transporte de 

radiação MCNP baseado no método de Monte Carlo. Os resultados obtidos sugerem a 

possibilidade da utilização de um feixe de 6 cm de diâmetro para tratamento de tumores 

nas regiões do lobo frontal e parietal, sem a realização de craniotomia. Com um feixe de 

10 cm de diâmetro, tratar tumores localizados nas regiões: lobo frontal, lobo parietal e o 

tálamo; e com de 20 cm, os localizados no lobo frontal, lobo occipital, lobo parietal e 

tálamo. O trabalho mostra ainda que a contribuição das componentes secundárias (raios 

gama, nêutrons rápidos e térmicos) no cálculo da dose total pode resultar em até 15% da 

dose no tecido tumoral, 68% da dose no tecido cerebral sadio e 87% da dose nas regiões 

não cefálicas. 
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This work presents a study of the influence of field size of an epithermal neutron 

beam in the dose distribution in treatments with BNCT using an anthropomorphic 

phantom head and neck based on voxel. For the calculation of doses to tissues and 

organs of the head, according to the diameter of an idealized beam spectrum proposed 

in the literature, we used the code MCNP radiation transport based on the Monte Carlo 

method. The results showed that it is possible to use a beam of 6 cm in diameter for 

tumors in regions of the frontal and parietal lobe, without performing a craniotomy. 

With a beam of 10 cm in diameter, treat tumors located in the regions: the frontal lobe, 

parietal lobe and the thalamus, and 20 cm, located in the frontal lobe, occipital lobe, 

parietal lobe and pons. The work also shows that the contribution of secondary 

components (gamma rays, fast and thermal neutrons) in calculating the total dose can 

result in up to 15% of the dose in tumor tissue, 68% of the dose in healthy brain tissue 

and 87% of the dose in not cephalic regions. 
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 Capítulo1 
 

 Introdução 
 

As aplicações de nêutrons para terapia de câncer têm sido um alvo de interesse 

clínico e científico desde a sua descoberta por Chadwick, em 1932 [1]. A Terapia por 

Captura de Nêutrons por Boro (do inglês Boron Neutron Capture Therapy – BNCT) é 

um tipo de radioterapia para tratamento de câncer, e o seu sucesso depende da deposição 

de boro (10B) nas células tumorais seguida pela irradiação por nêutrons, resultando na 

produção de partículas ionizantes que causam a morte da célula cancerígena. 

 Esta terapia é usada atualmente para o tratamento de tumores de cérebro 

(glioblastoma multiforme), pele, entre outros [2]. Na BNCT, um agente de entrega 

seletiva “carregador” é utilizado para depositar o boro (10B) nas células cancerígenas. A 

reação nuclear (10B(n, α)7Li), produzida quando o 10B captura um nêutron com energia 

da ordem de 0,025 eV, chamado de nêutron térmico, libera dois fragmentos de curto 

alcance no tecido,  da ordem de 9 mícrons para a partícula alfa e 5 mícrons para o lítio. 

Desta forma, eles liberam suas energias no interior das células cancerosas. 

 Na maioria dos estudos realizados, são usados os nêutrons oriundos de reatores 

nucleares [2]. O tratamento de astrocitomas de alto grau é atualmente o principal campo 

de atuação da BNCT. Estes tumores originam-se em células suporte dos neurônios, as 

células gliais. Essas células sofrem freqüentemente mitose e são suscetíveis a um 

acúmulo de danos e, conseqüentemente, o aparecimento de células cancerosas [3,4]. 

Esses tumores compreendem cerca de 40% de todos os tumores cerebrais e provocam 

grandes mudanças na aparência das células normais [5]. Quando essas mudanças 

celulares são acompanhadas de necroses, dá-se o nome glioblastoma multiforme (GBM) 

a este tipo de astrocitoma maligno. O GBM é considerado um neoplasma maligno 
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infiltrante (alcançando profundidades de até 8 cm no cérebro), imprevisível e 

incontrolável, porém, incapaz de promover metástase fora do cérebro [6]. 

Topograficamente, os GBM predominam na região supratentorial, mais frequentemente 

nos lobos temporal (32%), frontal (31%), fronto-parietal (11%), parietal (10%), 

têmporo-parietal (7%) e regiões occípito-parietais (5%) [7].  

Os efeitos deste tumor, dependendo da área afetada, prejudicam principalmente o 

controle do equilíbrio e a coordenação motora. A expectativa de vida do paciente é de 

aproximadamente 36 meses para tumores sem necroses e somente 9 meses para GBM 

[8], ocorrendo algumas variantes relacionas à idade e condicionamento físico; porém, 

nem sempre há melhoria na qualidade de vida do paciente durante os tratamentos 

convencionais. A expectativa de vida para indivíduos sem tratamento é de 

aproximadamente três meses [6]. Os métodos convencionais de tratamento envolvem 

redução do volume tumoral por cirurgia, seguida por irradiações fracionadas com feixes 

externos de raios X totalizando ao final do tratamento uma dose de 30 Gy [9]. A 

reincidência é freqüentemente observada, bem como debilidade das funções cerebrais 

após radioterapia, uma vez que grande parte do tecido cerebral sadio é irradiada durante 

o tratamento e (ou) lesada durante a cirurgia [9]. A BNCT apresenta-se como alternativa 

promissora de tratamento, por ser uma técnica não invasiva, cujo princípio se baseia na 

seletividade entre tumor e tecido sadio, eliminando não somente o corpo principal do 

tumor, mas também depósitos de células tumorais (infiltrações) fora do corpo principal, 

preservando o tecido sadio nos arredores do tumor, e alcançando taxas de sobrevida de 

até 10 anos [9].   

Um dos problemas na técnica da BNCT é a falta de informação sobre valores de dose 

no tecido normal adjacente e nos demais tecidos radiossensíveis da região de cabeça e 

pescoço. Como, em procedimentos radioterápicos, não é viável a realização de medidas 
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em vivo de dose nos órgãos, faz-se necessário a utilização de outros métodos mais 

práticos para se estimar as doses absorvidas nos órgãos do paciente. Graças ao 

desenvolvimento das técnicas computacionais no estudo do transporte das radiações na 

matéria, à viabilidade dos códigos computacionais e ao avanço da tecnologia empregada 

nos computadores nos últimos anos, a modelagem computacional em conjunto com os 

simuladores antropomórficos de voxels têm sido útil para estudar a dose no paciente 

viabilizando a busca por arranjos experimentais para o tratamento, e a avaliação das 

contribuições secundárias na dose total, que são informações fundamentais para a 

evolução da técnica da BNCT.  

 

1.1 Revisão bibliográfica. 

A BNCT teve início em 1936, quando LOCHER [10] propôs o seu princípio, quatro 

anos após da descoberta do nêutron por CHADWICK [1]. A técnica proposta por 

Locher levou, nos anos 50, aos primeiros tratamentos clínicos de BNCT no 

Massachusetts General Laboratory/Massachusetts Institute of Technology (MGH/MIT) 

e no Brookhaven National Laboratory (BNL), ambos nos Estados Unidos (EUA), 

usando nêutrons térmicos, porém sem sucesso.      

O BNL iniciou suas tentativas clínicas em 1994, fazendo uso de um reator nuclear de 

pesquisa modificado para aplicações médicas. O MIT/MGH também começou as 

tentativas clínicas em BNCT para melanoma cutâneo e em 1996 para glioblastoma ou 

melanoma intracranial. Mais de trinta pacientes no MIT e 38 no BNL foram tratados. 

Em Petten, Holanda, estudos clínicos para tratamento de glioblastoma foram iniciados 

em 1997 e estudos preliminares para implementação clínica de BNCT na Finlândia tem 

sido desenvolvidos na Universidade de Helsinki.                                   

No ano 2000, MARASHI [11] realizou um estudo sobre e a distribuição de dose e o 

fluxo de nêutrons, em tratamento BNCT, em função da profundidade com um simulador 
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simples, sendo um bloco retangular contendo três camadas: uma representando tecido 

sadio com 3 cm de espessura, outra representando o tecido tumoral com 5 cm de 

espessura e uma terceira representando, novamente, o tecido sadio com 15 cm de 

espessura. Os resultados mostraram que, da dose total absorvida no tumor, 61% é 

proveniente da reação 10B(n, α)7Li, que é a principal componente de dose em BNCT. 

Em 2001 a Agência Internacional de Energia Atômica (AIEA) publicou o documento 

IAEA-TECDOC-1223 que mostrava o panorama da BNCT e estabelecia algumas 

recomendações como fatores de peso biológico para as componentes de dose, limites de 

dose para o tecido sadio, caracterização de feixes e suas componentes, tipos de 

compostos de boro e suas concetrações, principais fontes de nêutrons entre outras.  

Em 2001, Evans e colaboradores [12], mostraram a viabilidade da utilização de um 

fantoma em voxel, com uma alta resolução em 3-D, da região de cabeça e pescoço, para 

aplicações em simulação com o código Monte Carlo N-Partícula (MCNP) que 

possibilita um estudo dosimétrico detalhado da região de cabeça e pescoço em 

tratamento com BNCT.  

Em 2002, GOORLEY e colaboradores [13], com o objetivo de desenvolver uma 

quantidade de problemas testes de referência para análises dosimétricas em BNCT, 

modelaram com MCNP versão 4B [14] um feixe de nêutrons epitérmicos, com um 

espectro de energia similar ao usualmente proposto para uso clínico em BNCT, 

contendo 1% de contaminação de nêutrons rápidos e 10% de contaminação de nêutrons 

térmicos, e analisaram as distribuições das taxas de kerma com a profundidade em um 

simulador matemático de cabeça para o espectro de energia de nêutrons supracitado. 

Porém, os estudos realizados não avaliaram o comportamento das contribuições 

secundárias de dose deste feixe para fins específicos de tratamento clínico.  
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Também, em 2002, ZAMENHOF e colaboradores [15], do Massachusetts Institute of 

Technology, MIT, EUA, realizaram estudos dosimétricos do tratamento com BNCT de 

22 pacientes no Massachusetts Institute of Technology (MIT-Harvard) que apresentaram 

tumores cerebrais em células gliais. Foram utilizados três campos de radiação, sendo os 

valores máximos de dose alcançados nos tecidos tumoral e tecido sadio de 55,0 e 16,2 

RBE-Gy, respectivamente. Este estudo apresenta as regiões cerebrais de maior 

incidência de GBM em pacientes do sexo feminino e masculino de idades entre 24 e 78 

anos.  

No ano de 2003, SOUZA [16] realizou um estudo sobre as distribuições das 

principais componentes de dose em tratamentos com captura de nêutrons por boro, 

utilizando um feixe de nêutrons epitérmicos idealizado, empregando o código MCNP 

versão 4C e um fantoma matemático. Os resultados obtidos mostraram que a 

caracterização do feixe de nêutrons em função das componentes energéticas e diâmetros 

é fundamental para o planejamento do tratamento, uma vez que influenciam diretamente 

no gradiente de dose tumor/tecido, e que apesar da dose devido ao 10B ser a maior 

contribuição para a dose total entregue ao tumor, as contribuições secundárias exercem 

considerável influência, podendo chegar a 10% da dose no tecido tumoral e a 80% da 

dose no tecido sadio.   

Em 2005, MUNDY e JEVREMOVIC [17] estudaram o uso da técnica da BNCT 

para tratamento de tumores na mama utilizando o código MCNP e um fantoma 

matemático. Eles avaliaram a concentração de 10B, no tecido tumoral, para que se tenha 

o efeito deletério necessário nas células do tecido tumoral. Utilizando um feixe de 

nêutrons térmicos, eles determinaram a dose em função da concentração de 10B e os 

resultados mostraram que o melhor valor da concentração de 10B para o tratamento de 

tumores na mama, através da BNCT, está entre 50 e 60 µg por grama de tecido tumoral.  
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Em 2007, BORTOLUSSI e ALTIERI [18] realizaram um estudo do tratamento 

com BNCT de tumores no fígado usando o código MCNP. Eles analisaram a 

distribuição do fluxo de nêutrons no fígado usando uma fantoma em voxel e 

compararam seus resultados com dados experimentais obtidos com a irradiação de um 

fantoma físico num reator nuclear. Os resultados mostraram o comportamento da 

distribuição do fluxo de nêutrons em função da geometria de irradiação e da energia do 

feixe.  

Em 2008, KATARZYNA [19] estudou o comportamento das componentes de 

dose em BNCT, em função da energia do nêutron, (1 eV a 1 MeV) e da profundidade no 

cérebro.  Nesse trabalho foi utilizado o código MCNP e como simulador um modelo 

matemático simples que representa a cabeça humana como uma esfera de 20 cm de 

diâmetro com a composição do tecido cerebral dada pela ICRU 46. A dose total foi 

dividida em três componentes: a componente devido aos raios gama, proveniente da 

reação 1H(n, γ)2H; a componente nitrogênio resultante da reação 14N(n, p)14C e a 

componente boro que provém da reação 10B(n, α)7Li. Os resultados mostram que a 

melhor energia do feixe de nêutrons para o tratamento de tumores localizados entre 2 e 

3 cm de profundidade na cabeça humana é cerca de 1 KeV.     
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1.2 Objetivo 

 
Este trabalho tem como objetivo investigar a influência do tamanho de campo de um 

feixe idealizado de nêutrons na distribuição de dose em tratamentos com BNCT. Para 

alcançar tal objetivo, foram utilizados o código de transporte de radiação MCNP, um 

simulador de cabeça e pescoço baseado em voxel, sendo estabelecidas as seguintes 

metas: 

•  Cálculo das doses em tecidos e órgãos da cabeça, em função do diâmetro de um 

feixe de nêutrons de espectro epitérmico proposto na literatura por GOORLEY e 

colaboradores [13] para tratamentos com BNCT, usando o código de transporte de 

radiação MCNPX [20] e o simulador antropomórfico em Voxel ZUBAL [12], com 

a composição de tecido e os fatores de Kerma baseados na ICRU Report 46.  

• Análise das contribuições das componentes secundárias (raios gama secundários, 

nêutrons rápidos e térmicos) na dose total no tumor, no tecido sadio, e nas regiões não 

cefálicas. 
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Capítulo 2 
 

Fundamentos teóricos 
 

Não se pode negar que o câncer ainda é uma das piores doenças dos tempos 

modernos. Ele é o crescimento desordenado de células que invadem os tecidos e órgãos, 

podendo espalhar-se (metástase) para outras regiões do corpo. Dividindo-se 

rapidamente, estas células tendem a ser muito agressivas e incontroláveis, determinando 

a formação de tumores (acúmulo de células cancerosas) ou neoplasias malignas [21].  

Uma das formas de tratamento do câncer é através do emprego terapêutico de feixes 

de radiações ionizantes (raios X e gama, elétrons, prótons e nêutrons) para eliminar as 

células danificadas e evitar futuras proliferações. Porém, para erradicar tumores, o feixe 

de radiação usualmente atravessa o tecido normal sadio, com uma conseqüente 

probabilidade de destruir ou transformar células sadias e originar lesões no tecido 

normal irradiado, o que tem despertado o interesse de oncologistas e cientistas em 

desenvolver técnicas e tratamentos que visem uma maior seletividade entre tumor e 

tecido normal, maximizando a dose no tecido tumoral e minimizando a dose no tecido 

normal adjacente. 

 O processo de ionização altera átomos (pelo menos, temporariamente) e deve, 

portanto, alterar a estrutura das moléculas que os contém. Mudanças moleculares 

também podem ser causadas pela excitação dos átomos e moléculas se a energia de 

excitação ultrapassar a energia de ligação entre os átomos. As moléculas alteradas na 

célula viva podem afetar a célula, o tecido ou órgão de forma direta, se a molécula é 

crítica na função celular ou indiretamente, pelas mudanças químicas nas moléculas 

adjacentes (produção de radicais livres). 
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2.1. Divisão dos Nêutrons em Grupos de Energias 

 

 Os nêutrons, assim como os raios X e os raios γ, podem ser produzidos numa 

larga faixa de energias, apresentando propriedades de atenuação substancialmente 

diferentes para diversas energias. A divisão dos nêutrons em grupos de energia (En) é 

arbitrária, sendo a utilizada neste trabalho a mesma classificada por GIBSON e PIESCH 

[22], ou seja, 

• Térmico: En <  1 eV; 

• Epitérmico: 1 eV < En < 10 KeV; e 

• Rápido: En  >  10 KeV. 

 

Os nêutrons térmicos são aqueles que estão em equilíbrio térmico com o meio à 

temperatura ambiente. Isto acontece quando o nêutron, ao atravessar a matéria, sofre 

colisões, perdendo energia até que atinja uma distribuição em equilíbrio com a dos 

átomos e moléculas do meio. No equilíbrio, os nêutrons térmicos apresentam uma 

distribuição de velocidade do tipo maxwelliana [22] e a energia mais provável tem o 

valor de 0,025 eV a 20 oC.  
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2.2 - Interação dos nêutrons com o tecido humano 

A interação dos nêutrons com a matéria é muito diferente daquela com partículas 

carregadas ou fótons, pois os nêutrons ignoram a presença dos elétrons da camada 

eletrônica e não são afetados pelos campos eletrostáticos produzidos pela eletrosfera ou 

pelo núcleo. Dessa forma, os nêutrons passam através das camadas eletrônicas dos 

átomos e vão interagir diretamente com os nucleons dos núcleos dos átomos [23]. 

Quando os nêutrons interagem com o tecido podem ocorrer reações tais como: 

espalhamento elástico (n, n’), espalhamento inelástico (n, n’ γ), captura radioativa (n, γ) 

e produção de partículas carregadas (n, α), (n, p) [23]. A dose no tecido causada por 

nêutrons epitérmicos e rápidos ocorre, principalmente, devido aos núcleos de recuo de 

hidrogênio.  

Nêutrons térmicos propagam-se no tecido, até que sejam absorvidos por um núcleo 

atômico, cuja  probabilidade é dada pela seção de choque do elemento [23,24]. A seção 

de choque para reações nucleares depende diretamente da energia do nêutron (Figura 

2.2.1). Os produtos destas reações podem ser partículas diretamente ou indiretamente 

ionizantes. Por exemplo, raios gama ou prótons podem ser gerados pelas reações (n, γ) 

ou (n, p), respectivamente. De um modo geral, a dosimetria de nêutrons torna-se mais 

complexa pela coexistência de radiação gama. Na realidade, um campo de nêutrons é 

sempre seguido por um campo de radiação gama, principalmente, devido às reações de 

captura gama, provenientes das interações nos materiais constituintes dos geradores de 

nêutrons. 
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Figura 2.2.1- Seção de choque microscópica em função da energia do nêutron para o 
tecido cerebral. (A) seção de choque de espalhamento elástico. (B) seção de choque de 
absorção. Gráficos gerados pelo código MCNPX [20].   
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Algumas reações nucleares que podem ocorrer entre os nêutrons e o tecido humano 

são: 1H(n, γ)2H, H(n, n,)H, 14N(n, p)14C, 14N(n, γ)15N, 16O(n, γ)17O, O(n, n,)O 17C(n, 

γ)18C, e C(n, n,)C. Dentre essas reações, a do hidrogênio e a do nitrogênio,  produzem 

uma significativa deposição de energia no tecido. Devido à pequena concentração no 

tecido dos demais elementos como o Na, K, Ca, Cl, P, e S e por suas baixas seções de 

choque de interação com nêutron, são desprezíveis suas contribuições para a dose total 

[9].  

Dentre as reações nucleares que ocorrem no tecido, a reação 1H(n, γ)2H apresenta 

uma seção de choque microscópica de captura radioativa de 0,333 b para nêutrons 

térmicos [23] e é responsável pela dose em regiões  que  estão, de uma maneira geral, 

afastadas da região à ser tratada. Na realidade, os raios gama de 2,2 MeV provenientes 

da reação 1H(n, γ)2H,  podem percorrer  vários centímetros através do tecido, podendo 

escapar do volume alvo irradiado. Outra reação significativa é a 14N(n, p)14C, que 

apresenta seção de choque microscópica de 1,91 b para nêutrons térmicos [23], gera 

prótons de energia de aproximadamente 0,6 MeV, que podem alcançar uma distância de 

10 µm no tecido humano. Em situações mais comuns, ou seja, volumes alvos de tecido 

humano com raio maior que 0,5 cm, a reação 1H(n, γ)2H é predominante, por conta da 

maior concentração de átomos de hidrogênio. Em regiões mais internas do corpo 

humano, a dose devido aos raios gama pode ser uma ou até duas ordens de grandeza 

maior que a dose de prótons proveniente da reação 14N(n, p)14C [25]. 
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2.3- Conceitos da BNCT 

O tratamento por captura de nêutrons por boro é uma técnica de radioterapia binária, 

que faz uso de um feixe neutrônico atuando simultaneamente com um composto 

biodistribuidor, não tóxico, de átomos de 10B para terapia de câncer. O boro-10 tem sido 

usualmente o isótopo escolhido devido ser estável e apresentar uma alta seção de 

choque microscópica de captura (σ = 3838 b) para nêutrons com energia de 0,025 eV 

[24], comparada com as seções de choque dos principais elementos constituintes do 

tecido humano, para nêutrons térmicos, tais como: 0,19 mb para o oxigênio-16 , 3,5 mb 

para o carbono-12, 0,333 b para hidrogênio e 1,91 b para o nitrogênio-14, 

respectivamente.  Ao capturar um nêutron na faixa de energia térmica, o isótopo 

transmuta através da reação 10B5(n, α)7Li 3, liberando duas partículas carregadas, uma 

partícula alfa e um íon de 7Li 3, como mostra a Figura 2.3.1. 

10B5 + 1n0 → [11B5]

4He2+ (1,78 MeV);  R* = 9,7 µm
7Li 3 (1,01 MeV);  R* = 4,8 µm(6%)

4He2+ (1,47 MeV); R* = 8,0 µm
*7Li 3+ (0,84 MeV); R* = 4,2 µm
γ (0,48MeV)

(94%)

* R é o alcance da partícula no tecido.

Figura 2.3.1 – Diagrama do decaimento do núcleo composto de 11B* produzido na 
reação 10B(n, α)7Li [26]. 
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As partículas liberadas na reação 10B(n, α)7Li são de elevada transferência linear de 

energia, com percurso médio no tecido de aproximadamente 9 µm, da ordem de uma 

célula humana. Portanto, os efeitos causados pelos produtos da reação nuclear ficam 

restritos à região de interesse. O total de energia liberada na reação 10B(n, α)7Li  é de 

2,79 MeV. Sendo que em 94% das reações nucleares, um raio gama de 0,48 MeV é 

liberado. A energia cinética das partículas é transferida em sua maior parte, ou seja, 2,31 

MeV, para tecido tumoral conforme ilustra a Figura 2.3.2. Porém, 6% das reações 10B(n, 

α)7Li decaem diretamente para o estado fundamental (Figura 2.3.1). 

 

 

 

Figura 2.3.2 – O conceito de BNCT apresentando as etapas onde o feixe de nêutrons 
eptérmicos incidente é termalizado no tecido até ser capturado pelo Boro nas células 
tumorais [27]. 
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Para possibilitar as reações nucleares, um composto com afinidade pelo tecido 

cerebral, não tóxico e portador de átomos de boro-10 (carregador de boro) é introduzido 

no paciente por infusão intravenosa. Por conta da maior atividade metabólica do tumor, 

em relação ao tecido sadio, temos que a concentração de boro-10, na razão tecido/tumor 

chega a um diferencial de 1/3 a 1/4, dado que as células do tecido tumoral precisam de 

aminoácidos para a síntese de proteínas e geração de novas membranas [16,28]. Um 

intervalo de tempo após os átomos de boro se concentrarem preferencialmente nas 

células tumorais, a região do tumor é irradiada com um feixe neutrônico 

predominantemente epitérmico [28]. Esses nêutrons são termalizados no tecido a 

energias da ordem de 0,0253 eV, sendo, em seguida, capturados pelos átomos de boro-

10, gerando reações que produzem doses inferiores aos limites máximos aceitáveis no 

tecido sadio adjacente. Os átomos de 10B ficam num estado ativado devido à captura dos 

nêutrons moderados e produzem partículas alfa e íons de 7Li e, consequentemente, esses 

geram ionizações e excitações dentro da célula cancerosa, destruindo a estrutura celular 

do tecido doente. A eficácia do tratamento está condicionada à capacidade bioquímica 

do composto de boro de se concentrar, preferencialmente, no tecido tumoral, e de uma 

fluência de nêutrons térmicos suficiente na região do tumor, para que a reação de 

captura neutrônica ocorra na quantidade necessária.  O acúmulo preferencial do 

composto de boro nas células do tecido tumoral promove um crescimento na quantidade 

dos produtos da reação 10B(n, α)7Li, que liberam sua energia com seletividade 

microscópica na região de interesse. Os parâmetros ideais para a BNCT são: 

concentração intracelular de 109 átomos de 10B por célula tumoral, 10 reações de 

captura neutrônica por célula e uma fluência de nêutrons térmicos da ordem de 1013 

n/cm2 na região do tumor [29].                                         
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2.4 - Grandezas e Unidades Dosimétricas 
 
2.4.1 - Dose Absorvida 

A grandeza dose absorvida é definida, para fins de cálculo, em um determinado 

ponto da matéria. Entretanto, em aplicações práticas, as doses absorvidas são calculadas 

em média para certo volume de tecido ou órgão. Então, a dose média absorvida DT, no 

volume de um tecido ou órgão, T é definida pela expressão (1) [30]. 

 

 

                                         ∫
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T
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                                              (1) 

 

Onde V é o volume da região do tecido T, D é a dose absorvida num ponto (x,y,z) dessa 

região; e ρ é a densidade física nesse ponto. A unidade de dose absorvida é o J/kg ou 

Gy.  

 

 

 

2.4.2 - Fluência 

 

A fluência, Φ, é o quociente de dN por da, onde dN é o número de fótons incidentes 

sobre uma esfera de seção de área, da, ou seja: 

 

 

                                                              Φ = dN/da                                                         (2) 
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2.4.3 - Kerma 

 

O kerma (K) é o quociente de dEtr por dm, onde dEtr é a soma das energias cinéticas 

iniciais de todas as partículas carregadas liberadas por partículas ionizantes no elemento 

de material de massa dm [31,32] ou seja: 

 

                                                             
dm

dE
K tr=                                                          (3) 

 

Como o kerma considera a energia recebida pelas partículas carregadas, normalmente 

elétrons de ionizações, estes podem dissipá-la nas colisões com outros elétrons 

(elétrons-Auger), ou na produção de bremsstrahlung [32]. Assim: 

                                                         rc KKK += ,                                                         (4) 

onde, 

 

cK  - kerma de colisão, quando a energia é dissipada localmente, no volume de massa 

dm, por ionizações ou excitações.  

rK  - kerma de radiação, quando a energia é dissipada fora do volume, por meio dos 

raios X. Portanto, dose e kerma são idênticas, quando toda a energia cinética das 

partículas carregadas de recuo é depositada na massa dm, ou seja, a diferença entre 

kerma e dose absorvida é que esta última depende da energia média absorvida na região 

de interesse e o kerma, depende da energia total depositada no material.  

Para se estabelecer uma relação entre kerma e dose absorvida é necessário que 

ocorra equilíbrio de partículas carregadas, ou seja, equilíbrio eletrônico, que ocorre 

quando: 

 

 

 



 

  

 

18

� a composição atômica do material é homogênea; 

� a densidade do material é homogênea; 

� há um campo uniforme de radiação indiretamente ionizante;   

� não há campo elétrico ou magnético não homogêneo. 

Sendo assim, o kerma de colisão, cK , é igual à dose absorvida, D , ou seja: 

 

                                                                   cKD = .                                                        (5) 

 

Portanto, é conveniente descrever um dado campo de radiação em um dado material, em 

função do kerma neste material. Sendo o kerma uma medida local de dose, pode-se 

calcular o kerma em qualquer local no tecido, dados os fluxos de nêutrons e de fótons, o 

espectro de energia neste ponto e a seção de choque de interação do material irradiado. 

 

2.4.5 - Dose Equivalente 

 

Num tratamento radioterápico, para doses absorvidas iguais, os efeitos da radiação 

podem ser diferentes. A resposta biológica à radiação ionizante também depende do tipo 

de radiação e é caracterizada pela Eficiência Biológica Relativa – RBE (do inglês 

Relative Biological Effectiveness) da radiação, que mede a influência da qualidade da 

radiação nos sistemas biológicos. Para propósitos de radioproteção, a RBE é 

considerada como sendo função da qualidade da radiação, expressa em termos da 

transferência linear de energia. Radiações de alta Transferência Linear de Energia – 

LET (prótons, nêutrons, mésons-π, partículas α, íons pesados e fragmentos de fissão), 

assim denominadas por possuírem um alto poder de ionização e uma alta taxa de 

transferência de energia em um meio material, induzem danos biológicos maiores que 

radiações de baixa LET, para um mesmo valor de dose absorvida.  
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O valor RBE varia no interior do tecido, de acordo com o tipo de radiação. Logo, não 

é possível determinar um simples valor de RBE. Portanto, é necessário aplicar “fatores 

de peso biológico” para as diferentes componentes de dose, ou seja, para descrever a 

dose total da BNCT, cada componente de dose de alto LET deve ser multiplicado por 

um fator de efetividade biológica determinado experimentalmente [15]. A RBE é válida 

apenas quando é possível definir a quantidade dose absorvida. Para a dose de boro 

(devido a reação 10B(n, α)7Li), o conceito de dose absorvida não se aplica por conta da 

distribuição não-homogênea do composto borado e também pelo curto alcance das 

partículas alfa e íons de lítio. Logo, a RBE não pode ser definida, e também não é 

possível determinar o fator de peso biológico de uma distribuição não-homogênea dos 

átomos de boro. Apenas o produto desses componentes, RBE e distribuição de átomos 

de boro, pode ser determinado, para um dado tecido, em condições experimentais. Este 

produto é correntemente referido como Fator de Composição (CF) [9]. A dose total em 

tratamentos com BNCT (DBNCT) pode então ser definida como a soma das diferentes 

contribuições de doses, multiplicadas por seus respectivos fatores de peso biológico [9],  

                                   BTTREREBNCT DCFDwDwDwD ⋅+⋅+⋅+⋅= γγ                        (6) 

 

onde γw , REw , Tw  e CF  são os pesos biológicos das componentes gama, dos 

nêutrons rápidos e epitérmico, nêutrons térmicos e boro, respectivamente. A Tabela 2.1 

apresenta os valores dos fatores de peso biológico para as principais componentes de 

dose em BNCT [15].  
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Tabela 2.1 – Fatores de peso biológico para as principais componentes de dose em 
BNCT [15]. 

Fatores              wγ                            wRE                           wT                        CF   
Tumor 0,5 3,2 3,2 3,8 

Tecido normal 0,5 3,2 3,2 1,3 
 

 

Para distinguir as doses absorvidas das doses equivalentes, biologicamente ponderadas, 

a unidade usada para BNCTD  é denominada RBE-Gy [9]. 

 

 

 

2.5- O código Monte Carlo MCNP 
 

O método de Monte Carlo pode ser utilizado para representar teoricamente um 

processo estatístico, tal como a interação da radiação com a matéria, sendo 

particularmente útil em problemas complexos que não podem ser simulados por 

métodos determinísticos. Neste método, os eventos probabilísticos individuais que 

compreendem um processo são simulados seqüencialmente. As distribuições de 

probabilidade que governam esses eventos são amostradas estatisticamente para 

descrever o fenômeno que está sendo simulado. Este processo de amostragem estatística 

é baseado na seleção de números aleatórios para o cálculo do transporte de partícula que 

se pretende “seguir”. A técnica de Monte Carlo consiste em seguir cada partícula desde 

o seu “nascimento” até a sua “morte” (escape, absorção etc.).    

Desenvolvido em Los Alamos National Laboratory (EUA), o Monte Carlo N-Particle 

(MCNP) [20] é um código de propósito geral baseado no método de Monte Carlo e é, 

atualmente, um dos códigos computacionais mais utilizados na área de transporte de 

radiação envolvendo nêutrons, fótons e elétrons. A capacidade de tratamento de 

geometrias complexas em três dimensões, a opção de estudo de espectros variados de 

energia e a variedade de opções para dados de entrada, faz deste código uma ferramenta 

muito útil nos campos da pesquisa em Física e Engenharia Nuclear.  
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A estrutura básica do arquivo de entrada do código é dividida em três blocos: células, 

superfícies e dados. No bloco de células é feita a construção da geometria do problema 

e a representação dos materiais que compõe essa geometria. No bloco de superfícies são 

selecionadas as formas geométricas que configuram a geometria do problema. No bloco 

de dados são definidos o tipo de radiação a ser simulada (nêutron, elétron, fóton, 

prótons, etc.); a importância estatística, que finaliza o transporte de partículas e realiza a 

separação das regiões geométricas de maior importância para as de menor importância; 

a fonte definindo a sua geometria, posição e espectro de energia e o comando “TALLY” 

que especifica o que o usuário deseja que seja escrito nos dados de saída, ao final de 

uma execução.  

Para a obtenção dos resultados foram utilizados os comandos (TALLY F4), que 

fornece o fluxo médio de partículas em uma determinada célula do volume, e o 

comando (DE/DF) que calcula a taxa de reações nucleares arbitrárias permitindo o 

cálculo do kerma correspondente para cada material especificado. Maiores informações 

podem ser encontradas no manual do código [20]. 
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 Capítulo 3 
 

Modelagem do Sistema 

 
Neste capítulo será tratada a abordagem teórica empregada para a realização do 

estudo dosimétrico do feixe de nêutrons utilizado no presente estudo. O simulador de 

referência para o cálculo de dose foi o fantoma de voxel Zubal [12].           

O código MCNP simula fluências de nêutrons emitidos pela fonte. Sendo assim, 

todas as doses são calculadas em termos desta grandeza.  Todas as reações nucleares 

com nêutrons de energias menores que 1 eV são contempladas para a dose de nêutrons 

térmicos (DT). Para fins dosimétricos em BNCT, as doses dos nêutrons epitérmicos (1 

eV< En< 10 keV) e dos nêutrons rápidos (En> 10 keV) são agrupadas em um único 

valor de dose, denominado unicamente como dose de nêutrons rápidos (DRE) [28,33]. O 

efeito dosimétrico do feixe de nêutrons depende das concentrações de 10B no tecido 

sadio e tumor. Para se obter a parcela de contribuição da reação 10B(n, α)7Li na 

determinação da dose total, a fluência de nêutrons é modificada por fatores de 

conversão de fluência para kerma e então multiplicadas por um fator de 10 ppm, para 

representar a concentração de 10 µg de 10B por grama de tecido sadio, ou um fator de 

45,5 ppm, para representar a concentração de 45,5 µg de 10B por grama de tecido 

tumoral. Estes valores são típicos dos tratamentos de BNCT [16].  

A componente de dose de fótons (Dγ) é proveniente dos raios gama, oriundos das 

interações dos nêutrons com os elementos constituintes do tecido. Os fótons incidentes 

originados da interação dos nêutrons com o material do irradiador não são considerados 

neste trabalho, para efeito de cálculo de dose. O valor limite para dose no tecido sadio 

utilizado neste trabalho é o valor constante recomendado pelo protocolo de tratamentos 

clínicos do Brookhaven National Laboratory (BNL) [34], o qual especifica que a dose 
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absorvida pelo tecido sadio não deve exceder a 12,5 RBE-Gy em qualquer posição no 

cérebro. A Tabela 3.1 evidencia as propriedades do feixe de nêutrons proposto por 

GOORLEY et. al. [13] utilizado neste estudo, para os diferentes diâmetros de feixe. 

  

Tabela 3.1 - Propriedades do feixe epitérmico para diferentes configurações de campo 
[16]. 

Diâmetro do feixe 20 cm 10 cm 6 cm  

Fluência requerida na 
superfície do cérebro para 
alcançar a dose limite de 12,5 
RBE-Gy no tecido sadio 
[n/cm2]. 

 
 

2,25x1012 

 
 

2,80x1012 

 
 

3,86x1012  

Fluxo de nêutrons requerido 
para 1h de tratamento 
[n/cm2·s]. 

 
6,25x108 

 
7,76x108 

 
10,73x108  

 

 

Nesta dissertação, serão destacados os resultados obtidos nas regiões de maior 

incidência de casos de tumores, com base nos estudos realizados no Massachusetts 

Institute of Technology, (MIT), EUA [15]. Neste estudo, observou-se que a região onde 

houve maior ocorrência de GBM foi a do lobo parietal, com 13 pacientes. Os outros 

casos foram nas regiões do tálamo, lobos temporal, frontal e occipital, cerebelo e ponte. 

Em todos os casos foram realizadas intervenções cirúrgicas. As doses ministradas 

nesses pacientes variaram entre 20,0 e 55,0 RBE-Gy para tecido tumoral, e de 0,4 a 16,2 

RBE-Gy no tecido sadio [15] A Tabela 3.2 mostra a relação dos pacientes com a 

localização do tumor e a Figura 3.1, gerada pelo software de visualização 

Moritz/MCNP, ilustra as regiões de maior incidência de casos na região cefálica. 
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Tabela 3.2 – Dados dos pacientes, diagnóstico e localização do tumor no cérebro. [15] 
ID sexo  idade  massa (kg)  diagnóstico  localização  

96-2 F 52 49,1 GBM Parietal / Talâmico 
96-3 F 69 73,2 GBM Parietal / Temporal 
96-4 M 56 75,0 GBM Parietal / Temporal 
97-1 F 66 68,2 GBM Posterior parietal 
97-2 M 53 79,1 GBM Frontal / Parietal 
97-3 M 56 94,1 MM Occipital 
97-4 F 63 57,3 GBM Parietal 
97-5 F 58 75,9 GBM Posterior parietal 
97-6 M 60 81,0 GBM Frontal 
97-7 M 54 144,5 GBM Parietal 
97-8 M 45 89,5 GBM Frontal / Temporal 
98-1 M 59 94,5 GBM Frontal / Parietal 
98-2 M 24 77,0 GBM Frontal 
98-3 F 73 54,5 GBM Parietal 
98-4 M 52 89,3 GBM Temporal / Parietal 
98-5 F 75 61,4 GBM Parietal 
98-6 M 78 81,8 GBM Parietal / Occipital 
98-7 M 53 106,8 MM Hemisfério esquerdo 
98-8 F 58 62,0 GBM Ponte / Cerebelo 
99-1 F 55 84,8 GBM Temporal 
99-2 M 56 82,5 GBM Posterior temporal 
99-3 F 44 69,1 GBM Parietal 

Abreviaturas: GBM Glioblastoma Multiforme; MM Melanoma Metastático; ID 
identificação. 
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Figura 3.1- Localizações das regiões de maior incidência de câncer no tecido cefálico. 
Em (a) plano XZ. Em (b) plano YZ. Imagem do fantoma Zubal de cabeça e pescoço 
gerada pelo software de visualização Moritz/MCNP [35]. 
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3.1 O Fantoma em voxel ZUBAL 
 

Existem basicamente dois modelos ou simuladores computacionais para simular o 

transporte de radiação, que podem representar a anatomia do corpo humano com 

informações sobre densidade, composição química, forma, tamanho e localização dos 

órgãos: o modelo matemático e aquele baseado em imagens de tomografia 

computadorizada ou imagem de ressonância magnética. 

No modelo matemático, os tecidos, os órgãos e o formato do corpo são descritos por 

expressões matemáticas que representam combinações e intersecções de planos, 

elipsóides, cones, cilindros circulares e elípticos e toros. Embora as características 

desses modelos matemáticos estejam de acordo com o homem referência, com relação 

às massas e volumes, possuem limitações quanto à geometria das formas do corpo 

inteiro e dos órgãos individuais. Além disso, a anatomia humana é extremamente 

complexa para ser realisticamente representada por um singelo conjunto de equações 

matemáticas.  

 Como alternativa à limitação imposta pela complexibilidade da anatomia humana 

aos simuladores matemáticos, surgiu uma nova tendência na construção de modelos 

antropomórficos. Como resultado, simuladores mais realistas são obtidos, a partir da 

manipulação de imagens internas do corpo humano. Simuladores ou fantomas em voxel 

(Volume piXEL) provém de uma seqüência de imagens digitais de órgãos e tecidos do 

corpo humano, que são superpostas por tomografia computadorizada ou ressonância 

magnética, que mostram áreas de seção, vistas do topo, ao longo do corpo do indivíduo 

a ser analisado. Esses modelos constituem o último esforço para o aperfeiçoamento dos 

modelos computacionais utilizados em dosimetria e proteção radiológica. Os fantomas 

em voxels são a representação real do corpo humano e sua estrutura permite determinar 
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a energia depositada, através da equação de transporte da radiação em nível de órgão ou 

tecido.  

O fantoma ZUBAL [12] é um modelo 3-D de cabeça e pescoço humano criado por 

um grupo de pesquisa do Imaging Science da Universidade de Yale, EUA, liderado pelo 

Dr. Jorge Zubal. Para criar o modelo, um conjunto de 124 imagens transversais 

espaçadas de 1,4 mm, foram feitas da cabeça de voluntários saudáveis do sexo 

masculino usando ressonância magnética. Vinte e duas estruturas cerebrais estão 

identificadas: amígdala, núcleo caudado, cerebelo, corpo caloso, globo pálido, 

hipocampo, córtex ínsula, cápsula interna, lobar córtex frontal, occipital, parietal, lobo 

pré-frontal e temporal, medula oblonga, córtex motor, nervo óptico, ponte, putâmen, 

septo pelúcido, tálamo, uncus, e massa branca. Sete estruturas não cefálicas são 

identificadas: globo ocular, os olhos (excluindo a lente), glândulas lacrimal, lente, 

glândulas tireóide, hipófise e a medula espinhal cervical. Muitas das estruturas 

identificadas na cabeça do fantoma ZUBAL, entre elas a massa cinzenta, tecido 

adiposo, esqueleto do crânio e cartilagem, fisiologicamente, são irrelevantes e não 

precisam ser consideradas como um alvo para o cálculo da dose absorvida, apenas suas 

composições elementares e densidades são importantes para a modelagem do transporte 

da radiação [12]. O simulador ZUBAL é composto de 85 x 109 x 120 voxels, com 

dimensão de 2,2 x 2,2 x 1,4 mm³. A Tabela 3.3 mostra as composições dos tecidos no 

fantoma ZUBAL. 
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Tabela 3.3: Composições em percentuais de massa e densidade dos materiais que 
constituem o fantoma Zubal [12]. 

Elemento 
Tecido 
adiposo 

Ar  
Massa 
Branca 

Massa 
Cinzenta 

Fluido 
cerebral 
espinhal 

Olhos 

Lente 
dos 

olhos, 
adulto 

Músculo 
esquelético 

adulto 

Esqueleto 
do crânio 
inteiro, 
adulto 

Cartilagem 
do 

esqueleto, 
adulto 

Esqueleto 
esponjoso 

Adulto  

Cordão 
espinhal 

Pele, 
adulto 

Tireóide, 
adulto 

1H  11,4 ... 10,7 10,6 11,1 10,7 9,6 10,2 5,0 9,6 8,5 10,7 10,0 10,4 

6C 59,8 ... 9,5 19,4 ... 6,9 19,5 14,3 21,2 9,9 40,4 14,5 20,4 11,9 

14N 0,7 75,2 1,8 2,5 ... 1,7 5,7 3,4 4,0 2,2 2,8 2,2 4,2 2,4 

15N ... 0,3 ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... 

16O 27,8 23,2 76,7 66,1 88,0 80,3 64,6 71,0 43,5 74,4 36,7 71,2 64,5 74,5 

23Na 0,1 ... 0,2 0,2 0,5 ... 0,1 0,1 0,1 0,5 0,1 0,2 0,2 0,2 

12Mg ... ... ... ... ... ... ... ... 0,2 ... 0,1 ... ... ... 

31P ... ... 0,3 0,4 ... 0,1 0,1 0,2 8,1 2,2 3,4 0,4 0,1 0,1 

16S 0,1 ... 0,2 0,2 ... 0,1 0,3 0,3 0,3 0,9 0,2 0,2 0,2 0,1 

17Cl 0,1 ... 0,3 0,3 0,4 ... 0,1 0,1 ... 0,3 0,2 0,3 0,3 0,2 

Ar ... 1,3 ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... 

19K ... ... 0,3 0,3 ... 0,2 ... 0,4 ... ... 0,1 0,3 0,1 0,1 

20Ca ... ... ... ... ... ... ... ... 17,6 ... 7,4 ... ... ... 

56Fe ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... 0,1 ... ... ... 

127I ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... ... 0,1 

ρ (g/cm³) 0,95 0,0012 1,039 1,043 1,007 1,009 1,07 1,05 1,61 1,10 1,18 1,038 1,09 1,05 
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3.2 A geometria de Irradiação 
 
 No arquivo de entrada usado pelo MCNP para a simulação do transporte de 

radiação, o fantoma Zubal está disposto com a face apontando para a direção negativa 

do eixo Y e a base do pescoço, na origem do plano XY, conforme ilustrado na Figura 

3.2.  

Z

Y (a)

Y

X (b)

Figura 3.2 - Imagens do fantoma ZUBAL nos planos YZ (a) e XY (b), gerada pelo 
software MCNP Visual Editor versão 19L [17]. 

 
 

 A fonte de nêutrons utilizada na simulação foi modelada, a partir de uma geometria 

plana e circular, com o feixe central incidindo perpendicularmente à superfície da 

cabeça a 5 cm desta, de acordo com a configuração geométrica experimental do feixe 

neutrônico utilizada em tratamentos de BNCT no MIT-Harvard [15], conforme ilustrado 

na Figura 3.3. Três configurações de campos de diferentes diâmetros (6 cm, 10 cm e 20 



 

  

 

29

cm) foram estudadas. O feixe com 10 cm de diâmetro é comumente usado nos 

tratamentos de BNCT [9,16]. A escolha do diâmetro de 6 cm é baseada no compromisso 

de se avaliar as distribuições de dose para feixes com diâmetros da ordem de volumes 

tumorais [16]. O feixe de diâmetro de 20 cm se aproxima da dimensão da cabeça 

humana, sendo então o maior diâmetro de interesse prático [16]. Todas as configurações 

de feixes simulados foram monodirecionais e distribuídos uniformemente em área 

circular segundo a distribuição f(r) = c.R2 onde R é o raio da distribuição e c é uma 

constante [20].    

 
  Figura 3.3 – Configuração geométrica de feixe modelado. 
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3.3 Espectro de Nêutrons para BNCT 
 

O espectro de nêutrons utilizado neste trabalho é um feixe idealizado para BNCT 

proposto por GOORLEY e colaboradores [13]. O espectro é predominantemente 

epitérmico (distribuição de energia 1 eV < En <  10 KeV), contaminado com 1% de 

nêutrons rápidos (10 keV < En <  2 MeV) e 10 % de contaminação de nêutrons térmicos 

(0,001 eV < En < 1 eV), similar ao feixe idealizado proposto para uso clínico em 

tratamentos com BNCT [13], com cada distribuição de energia obedecendo à 

distribuição de energia 1/E e possuindo iguais distribuições de letargia. A variável 

conhecida como letargia é comumente adotada nos gráficos que apresentam curvas 

obtidas dos espectros de nêutrons, com o propósito de facilitar sua visualização [36]. A 

Figura 3.4 ilustra a distribuição de energia do feixe de espectro epitérmico adotado no 

presente estudo. 
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Figura 3.4 - Distribuição de energia do feixe de espectro epitérmico proposto por 
GOORLEY e colaboradores [12]. 
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3.4 Cálculo da dose 

 

Para o cálculo da dose absorvida (em RBE-Gy) nos tecidos e estruturas cerebrais do 

fantoma ZUBAL, foi usado o comando do MCNP que permite o cálculo de taxas de 

reações nucleares arbitrárias como parte da simulação (DE/DF). Este comando permite 

o cálculo do espectro e da fluência de nêutrons ou fótons, permitindo assim a obtenção 

do kerma correspondente para cada material especificado no modelo simulado.  

Os fatores de conversão de fluência para kerma, para fótons ou nêutrons com energia 

superior a 0,0253 eV, foram obtidos da publicação ICRU Report 46 [37]. Os fatores de 

conversão de fluência para kerma para nêutrons com energias menores que 0,0253 eV, 

foram extrapolados às energias da ordem de  10-4 eV, utilizando uma interpolação log-

log, executada pelo programa MCNPX [20].  

 Para energias abaixo de 1 eV, o movimento do núcleo alvo é fator relevante para 

espalhamento de nêutrons térmicos [38]. Nessas baixas energias, a energia do nêutron 

incidente é comparável à energia térmica do átomo do alvo, bem como de sua energia 

de ligação química. Por consequência, o movimento térmico do átomo alvo altera a 

seção de choque de espalhamento, assim como, a energia resultante do nêutron 

espalhado. O tratamento da ligação molecular do hidrogênio nos materiais biológicos 

utilizado foi o de espalhamento de nêutrons térmicos S(α, β) para água leve a 300 K 

[38]. 

 Outro fator importante é a correta simulação das reações de captura neutrônica e 

subseqüente produção de fótons pelos diferentes elementos constituintes do tecido 

humano. A biblioteca de seção de choque utilizada neste trabalho foi a ENDF60, que 

fornece seções de choques de energia contínua e discreta, e que utiliza os dados 

nucleares básicos da ENDF/B-VI [24], incluindo os correspondentes dados de produção 

de fótons. As doses referentes às interações dos nêutrons com os átomos de 10B no 
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tecido foram calculadas implicitamente, utilizando o comando DE/DF do código 

MCNP, que permite que taxas de reações nucleares sejam calculadas para que se 

obtenha taxas integradas em energia de kerma total dos nêutrons para as reações 

nucleares com os átomos de 10B. A razão dessa aproximação deve-se ao fato de que, 

para um dado paciente, é extremamente difícil medir a concentração de 10B no tecido 

cerebral em tempo real e, assim, a distribuição espacial atual dos átomos de 10B não 

sendo conhecida, em ambos, pré e pós-irradiação, não poderia ser explicitamente 

simulada pelo MCNP. Os valores de concentração de 10B utilizados se baseiam nos 

dados de biodistribuição obtidos durante a cirurgia e experimentos com tomografia por 

emissão de pósitrons - PET [15,39].   

A versão MCNPX utilizada no presente trabalho foi executada em um modo de 

comando “n p”, ou seja, simulando a fonte de nêutrons com geração subseqüente de 

fótons após as reações nucleares dos nêutrons com o tecido. O comando TALLY F4, 

que fornece o fluxo médio sobre uma célula, e um total de 50 milhões de histórias foram 

usados, obtendo-se uma precisão estatística da ordem de 1%.  
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Capítulo 4 
 

Resultados 
 

Os resultados obtidos serão apresentados em duas etapas. A primeira parte descreve 

as distribuições de dose nos tecidos específicos da região de cabeça e pescoço do 

fantoma ZUBAL, para os feixes neutrônicos de 6, 10 e 20 cm de diâmetro. A segunda 

parte avalia as contribuições secundárias de dose no cálculo da dose total nas regiões de 

maior incidência de tumores e nas regiões não cefálicas.  

 

4.1 Distribuições de dose para os feixes de 6, 10 e 20 cm de diâmetro 

 

As Figuras 4.1, 4.2, 4.3 apresentam os valores das doses totais nos tecidos sadio e 

tumoral, para os feixes de 6, 10 e 20 cm de diâmetro, respectivamente. 

 

 

Figura 4.1 – Doses máximas estimadas nos tecidos sadios e tumoral para o feixe 
neutrônico de 6 cm de diâmetro. 
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Figura 4.2 - Doses máximas estimadas nos tecidos sadios e tumoral para o feixe 
neutrônico de 10 cm de diâmetro. 
 
 
 

 
Figura 4.3 - Doses máximas estimadas nos tecidos sadios e tumoral para o feixe 
neutrônico de 20 cm de diâmetro. 
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Analisando as distribuições de dose para tumores localizados em diferentes tecidos 

no simulador de cabeça e pescoço (Figuras 4.1, 4.2 e 4.3), observa-se que as doses 

máximas para os diferentes diâmetros apresentam-se no lobo parietal com valores de 

37,22 RBE-Gy para o feixe de 6 cm de diâmetro; 88,81 RBE-Gy para o feixe de 10 cm 

e 41,96 RBE-Gy para o diâmetro de 20 cm. Observa-se também que, nos tecidos não 

cefálicos (parótida, glândula lacrimal, olhos, lente dos olhos, globo ocular, hipófise, 

medula espinhal e tireóide), as doses absorvidas são baixas (em geral com valores 

menores que 1,0 RBE-Gy), tendo praticamente o mesmo valor para os feixes com 

diâmetros de 6 cm e 10 cm, e seu maior valor para o diâmetro de 20 cm.  

Enquanto nos tratamentos convencionais, com irradiações fracionadas com feixes 

externos de raios X, as doses são ministradas amplamente no tecido cerebral, a Tabela 

4.2 evidencia a habilidade dos feixes de nêutrons utilizados de minimizar as doses no 

tecido normal, quando a dose de referência é liberada no tumor, além de minimizar as 

doses nos demais tecidos radiosenssíveis da região de cabeça e pescoço. 
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Tabela 4.2 – Doses, em RBE-Gy, estimadas nos tecidos tumoral e sadio, em função dos 
diâmetros de feixe estudados. Destaque para as regiões de maior incidência de tumores.  

Órgãos/Tecidos 

diâmetro de 6 cm  diâmetro de 10 cm  diâmetro de 20 cm  

tecido 

sadio 

tecido 

tumoral 

tecido 

sadio 

tecido 

tumoral 

tecido 

sadio 

tecido 

tumoral 

AMÍGDALA 0,83 4,97 1,49 10,58 2,51 6,41 

NÚCLEO CALDADO 2,37 18,25 5,52 41,75 3,03 24,01 

CEREBELO 0,24 1,18 0,69 3,80 0,68 4,29 

CÓRTEX CEREBRAL 1,77 14,36 4,52 36,58 2,94 23,93 

CORPO CALOSO 2,11 16,79 5,33 42,61 3,10 24,69 

LOBO FRONTAL 2,39 19,65 5,82 47,58 3,38 27,72 

GLOBO PÁLIDO 1,92 14,80 4,51 35,84 2,59 19,98 

HIPOCAMPO 0,71 4,59 2,13 13,42 1,46 10,40 

CÓRTEX INSULAR 1,15 8,49 3,19 23,79 2,44 19,08 

CÁPSULA INTERNA 1,96 14,89 5,02 39,56 2,68 20,80 

NÚCLEO LENTIFORME 1,70 13,18 4,21 33,28 2,60 20,16 

MEDULA OBLONGA 0,27 1,12 0,81 3,37 0,54 3,10 

CÓRTEX MOTOR 1,09 8,19 3,51 29,39 3,37 27,48 

LOBO OCCIPITAL 0,66 4,95 2,00 15,65 2,36 19,04 

NERVO ÒPTICO 0,34 2,04 0,71 3,82 1,07 7,55 

LOBO PARIETAL 4,41 37,22 10,49 88,81 4,99 41,96 

PONTE 0,57 3,54 1,65 9,74 1,10 7,38 

LOBO PRE-FRONTAL 1,28 10,39 4,23 33,78 3,87 32,17 

PUTÂMEN 1,61 12,53 4,09 32,27 2,60 20,23 

SEPTO PELÚCIDO 2,68 18,86 5,30 44,58 2,79 21,68 

MEDULA ESPINHAL 0,08 0,19 0,25 0,67 0,30 1,56 

LOBO TEMPORAL 0,57 3,76 1,61 11,04 1,62 12,18 

TÁLAMO 1,98 15,13 4,72 36,86 2,62 20,10 

UNCUS 0,55 3,57 1,63 10,91 1,35 9,56 

MASSA BRANCA 1,94 15,73 4,99 40,23 3,14 25,57 

 GLOBO OCULAR 0,14 0,64 0,44 2,13 0,68 4,50 

OLHOS 0,16 0,79 0,55 3,29 0,80 5,64 

LENTE DOS OLHOS 0,09 0,28 0,43 1,51 0,66 3,42 

GLÂNDULA LACRIMAL 0,12 0,51 0,47 2,51 1,09 7,21 

PARÓTIDA 0,08 0,25 0,21 0,63 0,47 2,90 

HIPÓFISE 0,94 4,77 2,32 13,39 1,39 9,11 

TIREÓIDE 0,03 0,05 0,11 0,21 0,25 1,42 

 

Observa-se que, para as modelagens utilizadas, as doses estimadas nos tecidos sadio 

e tumoral alcançam uma diferença média de 85%. No tecido tumoral, o comportamento 
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observado foi o aumento no valor da dose com o aumento do diâmetro do feixe de 6 cm 

para 10 cm. Porém, tal comportamento não foi observado para todos os tecidos, quando 

o diâmetro é aumentado de 10 cm para 20 cm. Neste caso, houve uma redução na dose 

para a maioria dos órgãos estudados. No tecido sadio, o comportamento foi semelhante 

ao do tecido tumoral, diferindo apenas nas regiões não cefálicas. Comparando os 

valores de dose obtidos para os feixes de 6 cm e 20 cm de diâmetro observa-se um 

aumento no valor da dose, tanto no tecido sadio quanto no tumoral. 

 Tendo em vista que o menor valor de dose em que se pode obter vantagem 

terapêutica é da ordem de 16,0 RBE-Gy [16], pode se considerar viável o uso do feixe 

de 6 cm de diâmetro, para  tratamento de tumores localizado no lobo parietal, região 

cerebral onde ocorre a maior incidência de GBM,  conforme descrito por ZAMENHOF 

e colaboradores [15] e mostrada na Tabela 3.2. As demais regiões que também podem 

ser tratadas, pois as doses equivalentes estão acima do limiar onde se obtém vantagem 

terapêutica (16,0 RBE-Gy), usando o feixe de 6 cm de diâmetro, são:  núcleo caldado,  

corpo caloso, lobo frontal, lobo parietal e septo pelúcido. Para o diâmetro de 10 cm a 

viabilidade é para as regiões do núcleo caldado, córtex cerebral, corpo caloso, lobo 

frontal, globo pálido, córtex insular, cápsula interna, núcleo lentiforme, córtex motor, 

lobo parietal, lobo pre-frontal, putâmen, septo pelúcido, tálamo e massa branca. Para o 

diâmetro de 20 cm é viável tratar tumores nas regiões do núcleo caldado, córtex 

cerebral, corpo caloso, lobo frontal, globo pálido, córtex insular, cápsula interna, núcleo 

lentiforme, córtex motor, lobo occipital, lobo parietal, lobo pre-frontal, putâmen, septo 

pelúcido, tálamo e massa branca.  Este estudo mostra que é possível alcançar os valores 

de doses nos tumores cerebrais compatíveis com aqueles valores presentes em 

tratamento de BNCT, sem a realização de craniotomia. 
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4.2 Contribuições das componentes secundárias de dose no cálculo da dose total 
para as regiões de maior incidência de tumores 
 

A dose total em BNCT é obtida pela soma de todas as componentes individuais 

resultantes de todas as reações nucleares dos nêutrons com os elementos constituintes 

do tecido. Sendo a dose devido a reação 10B(n, α)7Li a principal componente terapêutica 

e a principal componente responsável pelo efeito no tumor alvejado, as componentes 

restantes (térmica, rápida e fótons), denominadas componentes secundárias de dose, 

podem ser consideradas como parcela indesejável da dose total em BNCT [16].  

As Figuras 4.4, 4.5 e 4.6 ilustram as variações das diferentes contribuições 

individuais de dose absorvida no tecido sadio, para os feixes de 6, 10 e 20 cm de 

diâmetro, respectivamente, nas regiões de maior incidência de tumores na cabeça 

(Tabela 3.2). 

 

Figura 4.4 – Distribuição percentual das componentes individuais de dose no tecido 
sadio nas regiões de maior incidência de tumores, correspondente ao feixe de 6 cm de 
diâmetro. 
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Figura 4.5 – Distribuição percentual das componentes individuais de dose no tecido 
sadio nas regiões de maior incidência de tumores, correspondente ao feixe de 10 cm de 
diâmetro. 

 
 

.

Figura 4.6 – Distribuição percentual das componentes individuais de dose no tecido 
sadio nas regiões de maior incidência de tumores, correspondente ao feixe de 20 cm de 
diâmetro. 
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Analisando as Figuras 4.4, 4.5, e 4.6, verifica-se que, de uma forma geral, as 

componentes de dose no tecido sadio não apresentam um comportamento linear em 

relação ao diâmetro do feixe.  Nas regiões do cerebelo e ponte tem-se que o percentual 

de dose devido aos fótons é maior para o feixe com diâmetro de 6 cm. Isso se deve ao 

fato da geração de raios gama de 2,2 MeV, através da reação ¹H(n, γ)²H, ter um alcance 

maior no tecido. Como os nêutrons são termalizados e capturados à medida que 

penetram no tecido, a dose devido a reação (n, α) apresenta um menor valor para o feixe 

de 6 cm de diâmetro, devido ao fato do cerebelo e da ponte estarem numa região mais 

profunda do cérebro, tendo seus valores aumentados para os diâmetros de 10 e 20 cm 

por conta do aumento da fluência de nêutrons térmicos, devido ao aumento do número 

de nêutrons epitérmicos termalizados fora do volume alvo projetado. Para as regiões do 

lobo temporal, occipital e tálamo têm-se a maior contribuição da dose boro para todos 

os diâmetros, mesmo assim, a dose devido aos fótons tem um percentual elevado, 

comparado ao da dose devido à reação (n, α), pois esses tecidos estão em uma região 

mais interna da cabeça (Figura 3.1). Nas regiões do lobo parietal e frontal, observa-se 

um comportamento semelhante das componentes de dose para todos os diâmetros, isto 

porque essas regiões são as mais externas do cérebro (Figura 3.1), tendo um valor maior 

para a dose devido à reação (n, α). As doses de nêutrons rápidos e térmicos contemplam 

juntas, aproximadamente, 20% da dose total no tecido sadio para todos os diâmetros de 

feixe estudados. Nas regiões da ponte e do tálamo, a dose de nêutrons rápidos, devido a 

reação 14N(n,p)14C, diminui quando diminui o diâmetro do feixe, devido ao aumento da 

quantidade de nêutrons espalhados por conta da maior quantidade de tecido irradiado.  

Para o tecido tumoral, as Figuras 4.7, 4.8 e 4.9 apresentam as variações das 

diferentes contribuições individuais de dose absorvida, para os diâmetros de feixe de 6, 
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10 e 20 cm, respectivamente, nas regiões de maior incidência de tumores estudados 

neste trabalho. 

 
Figura 4.7 – Distribuição percentual das componentes individuais de dose no tecido 
tumoral nas regiões de maior incidência de tumores, correspondente ao feixe de 6 cm de 
diâmetro. 
 

 
Figura 4.8 – Distribuição percentual das componentes individuais de dose no tecido 
tumoral nas regiões de maior incidência de tumores, correspondente ao feixe de 10 cm 
de diâmetro. 
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Figura 4.9 – Distribuição percentual das componentes individuais de dose no tecido 
tumoral nas regiões de maior incidência de tumores, correspondente ao feixe de 20 cm 
de diâmetro. 
 

Como previsto, devido à concentração de 45 ppm de 10B, a dose boro tem o maior 

percentual na dose total no tecido tumoral em todas as regiões e para todos os feixes. 

Observa-se também que a contribuição da dose dos nêutrons rápidos e térmicos na dose 

total apresenta um percentual abaixo de 5%, em todos os tecidos e para todos os 

diâmetros. A dose de fótons apresentou-se como a componente secundária que tem o 

maior valor percentual. Para a região do cerebelo a contribuição da dose de fótons na 

dose total do tecido tumoral foi 11,23% para o feixe de 6 cm de diâmetro,  8,85% para o 

feixe de 10 cm e  6,66% para o diâmetro de 20 cm. Outras regiões que apresentaram um 

percentual acima de 5% de dose fótons foram: ponte com 5,89% para o diâmetro de 6 

cm, 7,55% para o diâmetro de 10 cm e 5,74% para o diâmetro de 20 cm; lobo temporal 

com 5,85%  para o diâmetro de 6 cm e 5,12% para o diâmetro de 10 cm. A região do 

lobo parietal apresentou o menor percentual de contribuição secundária na dose total 
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para o tecido tumoral, totalizando 4,66% para o diâmetro feixe de 10 cm, 4,68% para o 

diâmetro de 6 cm e 4,72% para o diâmetro de 20 cm.  

4.2.1 Regiões não cefálicas 

As regiões não cefálicas apresentaram valores de doses abaixo dos limites toleráveis 

no tecido sadio. Os valores totais e suas componentes para os feixes de 6 cm, 10 cm e 

20 cm de diâmetros são apresentados nas Tabelas 4.3, 4.4 e 4.5, respectivamente.      

 

 

Tabela 4.3 – Dose total e distribuição percentual das componentes de dose nos tecidos 
não cefálicos para o feixe de 6 cm diâmetro.  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Tecido sadio Dose total 
(RBE-Gy) 

Nêutrons 
 térmicos % 

Nêutrons 
rápidos % 

Boro % Fótons % 

Medula espinhal 0,08 3,27 10,4 12,11 74,22 

Globo ocular 0,14 5,83 1,06 28,10 65,01 

Olhos 0,16 6,72 1,24 32,44 59,6 

Lente dos olhos 0,09 7,73 1,29 16,16 74,82 

Glândula lacrimal 0,12 10,41 1,74 25,52 62,33 

Parótida 0,08 6,50 2,35 15,82 75,33 

Hipófise 0,94 14,44 5,44 32,93 47,19 

Tireóide 0,03 1,01 8,13 3,74 87,12 



 

  

 

44

Tabela 4.4 – Dose total e distribuição percentual das componentes de dose nos tecidos 
não cefálicos para o feixe de 10 cm diâmetro.  

  

 

Tabela 4.5 – Dose total e distribuição percentual das componentes de dose nos tecidos 
não cefálicos para o feixe de 20 cm diâmetro. 

 
 
 
 

Tecido sadio Dose total 
 (RBE-Gy) 

Nêutrons 
 térmicos % 

Nêutrons 
rápidos % 

Boro % Fótons % 

Medula espinhal 0,25 3,62 5,17 13,47 77,74 

Globo ocular 0,44 6,67 1,15 31,38 60,79 

Olhos 0,55 8,51 0,67 40,60 50,22 

Lente dos olhos 0,43 14,40 0,22 20,30 65,08 

Glândula lacrimal 0,47 14,64 1,28 34,77 49,31 

Parótida 0,21 6,50 3,61 16,01 73,87 

Hipófise 2,32 17,34 4,49 38,79 39,37 

Tireóide 0,11 2,29 5,00 7,97 84,75 

Tecido sadio 
Dose total  
(RBE-Gy) 

Nêutrons 
 térmicos % 

Nêutrons 
rápidos % Boro % Fótons % 

Medula espinhal 0,30 9,49 1,93 34,81 53,77 

Globo ocular 0,68 9,49 11,86 45,40 33,25 

Olhos 0,80 10,34 8,80 49,36 31,50 

Lente dos olhos 0,66 23,43 11,43 34,13 31,01 

Glândula lacrimal 1,09 18,55 10,30 45,62 25,53 

Parótida 0,47 17,28 5,14 42,23 35,34 

Hipófise 1,39 18,74 2,40 45,23 33,63 

Tireóide 0,25 11,16 1,33 37,81 49,69 
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Para o feixe de 6 cm de diâmetro (Tabela 4.3), tem-se valores da dose total inferiores 

a 1,00 RBE-Gy em todas as estruturas não cefálicas (tecidos sadios). Constatou-se 

também que o maior percentual de contribuição de dose em todos os tecidos foi devido 

a componente secundária de fótons. Esse percentual para a dose fótons se deve ao 

grande número de reações do tipo ¹H(n, γ)²H que produz fótons de 2,2 MeV, que tem 

grande poder de penetração no tecido biológico. 

Com relação ao diâmetro de 10 cm (Tabela 4.4) verificou-se um aumento nos valores 

das doses totais nos tecidos comparado ao diâmetro de 6 cm, e na região da hipófise 

alcançou o valor de 2,32 RBE-Gy. O percentual de dose de fótons diminuiu com 

exceção da região da medula espinhal. Para a dose boro houve um aumento no seu 

percentual em todos os tecidos comparado ao diâmetro de 6 cm. Isso se deve ao fato do 

aumento da fluência de nêutrons térmicos nas regiões mais internas com o aumento do 

diâmetro do feixe, já que a concentração de 10 ppm de 10B é a mesma para todas as  

configurações simuladas. Para a componente dos nêutrons rápidos verificou-se uma 

redução no percentual comparado ao diâmetro de 6 cm, exceto na região do globo 

ocular e da parótida. O percentual da componente dos nêutrons térmicos aumentou em 

todas as regiões com exceção da parótida.   

Para o feixe de 20 cm de diâmetro (Tabela 4.5) observa-se aumento dos valores da 

dose, exceto na região da hipófise, quando comparados aos feixes de diâmetros 

menores. A componente dos nêutrons térmicos também apresentou um aumento em 

relação aos diâmetros de 6 e 10 cm, em todos os tecidos. O percentual de dose de 

nêutrons rápidos apresentou um comportamento curioso para o feixe de 20 cm de 

diâmetro. Nas regiões do globo ocular, olhos, lente dos olhos, glândula lacrimal e 

parótida constatou-se um aumento acentuado no percentual de dose dos nêutrons 

térmicos comparado aos valores obtidos pelos os feixes de menores diâmetros. A dose 
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devido à reação (n, α) apresentou um percentual maior que a dose de fótons na maioria 

das regiões, exceto na medula espinhal e na tireóide. Isso se deve ao aumento da 

fluência de nêutrons térmicos, o que aumenta a ocorrência das reações do tipo 10B(n, 

α)7Li nas regiões mais internas da cabeça.  Observa-se também que quanto maior o 

percentual da dose boro maior é a dose total, com exceção da região da hipófise.         

A escolha do diâmetro de feixe a ser usado depende de muitos fatores. Entre eles 

deve estar presente a dose nas demais regiões radiossensíveis. De acordo com o 

Princípio da Otimização, a dose no tecido sadio deve ser a menor possível [40]. 

Portanto, esse estudo fornece uma informação importante no tocante às doses nos 

tecidos sadios da região de cabeça e pescoço, submetidos a tratamento com a técnica da 

BNCT.      
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Capítulo 5 
 

Conclusões 

 
De acordo com os resultados obtidos para as configurações de feixes de nêutrons 

estudados e da análise comparativa com dados de tratamentos em pacientes encontrados 

na literatura, pode-se concluir que é possível a utilização do feixe de 6 cm de diâmetro 

para tratamento de tumores nas regiões do lobo frontal e parietal.  Com o feixe 

neutrônico de 10 cm de diâmetro é possível tratar tumores localizados nas regiões: lobo 

frontal, lobo parietal e o tálamo; e com o feixe de 20 cm, os localizados no lobo frontal, 

lobo occipital, lobo parietal e tálamo. A região do lobo parietal apresentou o melhor 

resultado com um pico de dose de 88,81 RBE-Gy no tecido tumoral para o diâmetro de 

10 cm.  

 

5.1 Componentes secundárias de dose 

 

Nas regiões não cefálicas foram encontrados valores de dose baixos (em geral, menor 

que 1,0 RBE-Gy) para os feixes simulados, indicando que os riscos de efeitos 

determinísticos para esses tecidos são minimizados.    

As contribuições das componentes de nêutrons térmicos, rápidos e fótons 

apresentaram diferentes percentuais em relação à dose total nos tecido sadio e tumoral, 

para os diâmetros de feixe simulados.  

Para as regiões não cefálicas, a contribuição da dose de fótons apresentou o maior 

percentual para os feixes de 6 cm e 10 cm de diâmetro. Considerando as regiões de 

maior incidência de casos [15], a dose de fótons no tecido sadio apresentou maior 

parcela para o cerebelo (diâmetro de 6 cm e 10 cm) e ponte (diâmetro de 10 cm). 
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Porém, devido a concentração de 10 ppm de 10B no tecido sadio, a dose devido à reação 

(n, α) tem o maior percentual na maioria das regiões do tecido cerebral sadio.  

As componentes dos nêutrons térmicos e rápidos somadas totalizam, em média, 20% 

da dose total no tecido cerebral sadio para todas as configurações simuladas.  

No tecido tumoral a parcela de contribuição secundária pode chegar a 15% da dose 

total (região do cerebelo), sendo sua maior parcela a dose de fótons. Portanto, apesar da 

dose devido ao 10B apresentar a maior contribuição para a dose total entregue ao tumor, 

as contribuições secundárias exercem considerável influência na determinação da dose 

total.  

Este trabalho mostrou a necessidade da minimização das doses nos tecidos cerebrais 

devido às contribuições indesejáveis de raios gama secundários, nêutrons térmicos e 

rápidos, visto que as doses podem alcançar a 68% da dose total no tecido cerebral sadio 

e a 87% da dose total nas regiões não cefálicas.  

    

5.2 Recomendação 

 

Como sugestão para trabalhos futuros recomenda-se investigar a influência na 

distribuição de dose na cabeça e pescoço considerando os espectros de energia dos 

nêutrons dos principais reatores nucleares atualmente utilizados para tratamento em 

BNCT no mundo (Estados Unidos, Japão, Holanda e Finlândia).  
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