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Sazetak

Teske nabijene cestice, za razliku od fotona i elektrona, vec¢inu svoje energije
deponiraju u materijal na samom kraju putanje. Stoga, raspodjela doze (energija
apsorbirana u jedini¢noj masi materijala) po dubini u materijalu ima izrazeni, jaki
vrh (Braggov vrh) na kraju putanje pri ¢emu polozaj vrha ovisi o pocetnoj energiji
upadne cestice. Ta se fizikalna posebnost tesko nabijenih cestica koristi u radiote-
rapiji te se odabirom odgovarajuce energije snopa nabijenih Cestica (u radioterapiji
najcesc¢e protoni ili ioni ugljika), energija deponira na Zeljeno mjesto (tumor) uz
maksimalnu postedu ostalog, zdravog tkiva. U radu ¢e se opisati fizikalni i osnovni
radiobioloski principi vezani za radioterapiju teskim nabijenim Cesticama te Ce se
objasniti razlike (prednosti i mane) u odnosu na konvencionalnu radioterapiju fo-
tonima i elektronima. Takoder, prikazat ¢e se razlike (prednosti i mane) protonske
radioterapije i radioterapije ugljikom.

Klju¢ne rije¢i: medudjelovanja nabijenih Cestica, Braggov vrh, dozimetrija, radiobi-
ologija, bioloski ucinci zracenja, akceleratori, radioterapija fotonima, radioterapija

elektronima, radioterapija protonima i tezim nabijenim Cesticama.



Radiation physics in heavy charged particle
therapy

Abstract

Heavy charged particles, unlike photons and electrons, deposit most of their initial
energy at the end of their path. Because of that, dose-depth distribution (dose is
energy absorbed per unit mass of the material) has a strong peak (Bragg peak) at
the end of the path. The position of the peak depends on the initial energy of the
penetrating particle. That physical property of heavy charged particles is used in
radiation therapy (radiotherapy). Choosing the appropriate energy of the beam of
heavy charged particles (in radiotherapy most common particles used are protons
and carbon ions), we can deposit the energy to the desired place (tumor), sparing
the healthy tissue. In this thesis, physical and basic biological principles will be
described that are important for heavy charged particle therapy and the differences
(advantages and disadvantages) between conventional radiotherapy (photons and
electrons) and heavy charged particle therapy will be explained. The differences

between proton radiotherapy and carbon-ion radiotherapy will also be discussed.

Keywords: charged particles interaction, Bragg peak, dosimetry, radiobiology, biolo-
gical effects of radiation, accelerators, photon radiotherapy, electron radiotherapy,

proton and heavy ion radiotherapy.
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1 Uvod

Radioterapija (terapija zracenjem) je medicinska metoda lijecenja zlo¢udnih bolesti
(tumora) ioniziraju¢im zracenjem. ZracCenje ubija stanicu odnosno uniStava DNK
stanice i sprijecava njenu diobu. Za viSe od 50% onkoloskih pacijenata lijeenje
ukljucuje radioterapiju. Radioterapija se moze koristiti kao zasebna metoda lijecenja
ili u kombinaciji s drugim metodama kao Sto je kemoterapija koja povecava osjet-
ljivost stanica na zraCenje. Prema Medunarodnoj agenciji za istrazivanje karcinoma
(IARC, https://gco.iarc.fr/), u 2018. godini je procijenjeno 18.1 milijuna novih
slucajeva i 9.6 milijuna smrtnih slucajeva. Ocekuje se da ¢e do 2030. godine broj
novih godisnjih slucajeva oboljelih od karcinoma porasti na 23.6 milijuna. Zbog ve-
likog broja bolesnika i zbog stalnog porasta broja novooboljelih, tehnike i metode
radioterapije se brzo razvijaju, istrazuju i unapreduju.

Cilj radioterapije je u ciljni volumen (tumor) isporuciti 100% doze, a da pri tom
zdravo tkivo ne dobije nikakvu dozu zracenja. U praksi to nije u potpunosti izvedivo
zbog nase nemogucnosti da raspodjelu zracenja skroz prilagodimo obliku tumora i
zbog toga Sto zracenje na svom putu do tumora medudjeluje sa atomima i moleku-
lama u nasem tijelu pa zdravo tkivo uvijek dobije neku dozu zracenja. Znanstvena
istrazivanja i razvoj tehnologije su stoga usmjereni prema unapredenju postojecih
tehnika i metoda da bi se sacuvalo zdravo tkivo, a da pritom uniStimo tumorske sta-
nice.

Teske nabijene Cestice, kao Sto su protoni i ioni ugljika, prolaskom kroz materijal
stvaraju karakteristicnu raspodjelu doze, odnosno pohranjuju energiju na drugaciji
nacin nego Sto to rade fotoni i elektroni. Teske nabijene Cestice pri ulasku u materi-
jal gube mali dio svoje energije te vecinu svoje energije izgube u malom volumenu
na kraju puta. Usko podru¢je maksimalne doze, koje nastaje zbog karakteristi¢cnog
medudjelovanja teskih nabijenih Cestica sa atomima i molekulama u materijalu, zove
se Braggov vrh i on ovisi o vrsti i energiji nabijene Cestice. Veca energija odgovara
vec¢oj dubini na kojoj se Braggov vrh pojavljuje za odredenu nabijenu cCesticu i tako
mozemo, varirajuci energiju, namjestati Braggov vrh na zeljenu dubinu koja ovisi o
polozaju tumora. Pojava Braggovog vrha nam je jako korisna jer isporucujemo veliku
dozu zracCenja u tumor, a poStedujemo zdravo tkivo.

Prve ideje primjene teSkih nabijenih Cestica u radioterapiji pocele su 1946. kada


https://gco.iarc.fr/

je Robert Wilson istrazivao karakteristike protonskih snopova. Njegova istrazivanja
bila su usmjerena primarno na zastitu od zracenja, ali je primijetio da bi se takvi
snopovi mogli koristiti i u lijeCenju zbog karakteristicne raspodjele doze po dubini
(Braggov vrh) i mogucénosti isporuke velike doze zracenja u mali, dobro definirani
volumen. Dvije godine nakon toga se pocelo sa istrazivanjem protonskih snopova
u svrhu lijeCenja u laboratoriju LBL (Lawrence Berkeley Laboratory, Berkeley, USA).
U istom laboratoriju, 1954. su pocela lijecenja pacijenata prvo protonskim snopo-
vima, a zatim i helijevim snopovima. S terapijom tezim ionima se zapocelo 1975. Na
pocetku su upotrebljavani neonski snopovi zbog svog velikog RBE-a (relative biologi-
cal effectiveness, poglavlje 3.3.2). Do 1992. godine, LBL je bilo jedino mjesto u svijetu
gdje su se koristili teski ioni za lijeCenje dubokih tumora. 1994. godine se pocelo
s koristenjem ugljikovih iona u radioterapiji na institutu NIRS (National Institute of
Radiological Science) u Japanu. U gotovo isto vrijeme su se razvijale razlicite teh-
nike lijeCenja i oblikovanja snopa iona na institutima PSI (Paul Scherrer Institute) u
Svicarskoj i GSI (Gesellschaft fiir Schwerionenforschung) u Njemackoj.

Broj radioterapijskih centara koji koriste snopove teskih iona u svijetu sporo raste, a
najvedi razlozi za to su velika cijena izgradnje i odrzavanja te nedovoljno poznavanje
kemijskih i bioloskih procesa u tkivu ozracenom teskim nabijenim cesticama. Teh-
noloski napredak u 21. stoljecu je ipak omogucio porast broja centara iako ih i dalje
ima jako malo, a cijene su i dalje jako velike.

U ovom radu primarni naglasak je na radioterapiji protonima i ugljikom te uspo-
redba sa terapijom fotonima i elektronima. Bit ¢e objasnjeno medudjelovanje teskih
nabijenih Cestica s materijom, kako medudjelovanje ovisi o vrsti i naboju iona te o
vrsti materijala kroz koji ion prolazi. Naglasak ¢e biti stavljen na ugljik i protone
te Ce biti objasnjene reakcije koje oni mogu imati sa atomima i jezgrama materijala.
Zatim ¢e biti objasnjeni glavni pojmovi radiobiologije te ucinci zracenja na stanice
u ljudskom tijelu. Nakon toga ¢e se ukratko objasniti uredaji koji se koriste u radi-
oterapiji za ubrzanje iona (akceleratori) te za mjerenje doze ionizacijskog zracenja i
njegovu detekciju (ionizacijska komora). Bit ¢e takoder opisane metode oblikovanja
snopa koje se koriste da bi se zracenje usmjerilo u volumen koji zauzima tumor i tako
postedilo okolno tkivo. Na kraju ¢e biti iznesene glavne razlike u terapiji fotonima
i elektronima u odnosu na terapiju teskim ionima i objasnit ¢e se zaSto je terapija

teskim ionima uglavnom superiornija u odnosu na terapije fotonima i elektronima.



2 Medudjelovanje teskih nabijenih cCestica s materi-

jom

ZracCenje se sastoji od fotona ili energetskih Cestica. Da bismo mogli raditi ekspe-
rimentalne radove iz podrudja fizike zracenja i koristiti mjerne uredaje i detektore
zraCenja, moramo poznavati nacine na koje zracenje medudjeluje s materijom. Po-
sebno nam je to medudjelovanje vazno u medicini i radioterapiji jer nam opisuje kako
zracCenje osSteCuje tkiva i organe u tijelu. Iako zracenje opcenito moze biti Stetno za
ljudsko tijelo, odnosno uniStava stanice naseg tijela, taj destruktivni u¢inak zracenja
moze se upotrijebiti i za uniStavanje nezeljenih tumorskih stanica. Takoder nam je
zraCenje korisno u dijagnostici gdje se najcesce koristi u oslikavanju raznih dijelova
tijela. Teske nabijene Cestice (protoni i teski ioni) medudjeluju s materijom na 4
nacina:

1. Neelasti¢ni sudari sa atomskim elektronima u materijalu: Ovi sudari su
najcesc¢a vrsta medudjelovanja teskih nabijenih Cestica sa atomima i molekulama u
materijalu. Dogadaju se zbog Coulombskog medudjelovanja izmedu teskih nabijenih
Cestica i atomskih elektrona. Rezultat interakcije je primarna nabijena Cestica koja je
izgubila dio energije i ionizirani atom. U radioterapiji ovakav nacin gubitka energije
odreduje doseg teskih nabijenih cestica u tkivu.

2. Elasticna rasprSenja na atomskim jezgrama: RasprSenja na atomskim jez-
grama nisu toliko Cesta pojava kao sudari sa elektronima. Ova medudjelovanja kao
ucinak imaju skretanje iona sa njegove putanje i odreduje nam lateralno odstupanje
iona od svoje putanje. Sto je ion teZi, to je skretanje s putanje slabije izraZeno i kao
rezultat toga imamo vecu preciznost u radioterapiji teSkim ionima.

3. Neelasti¢ne reakcije sa atomskim jezgrama (nuklearne reakcije): U ovim
reakcijama nastaju sekundarni ioni, neutroni i gama zrake. Rezultat ovih reakcija je
uklanjanje primarnih iona iz snopa. U radioterapiji nam ovakve reakcije smanjuju pri-
marni tok iona i stvaraju zalutalo zracenje (eng. stray radiation) koje onda ozracuje
cijelo tijelo. Neutroni stvoreni u takvim reakcijama su najvazniji za radioterapiju jer
nam oni stvaraju zalutalo zracenje koje nam onda ozracuje cijelo tijelo. Zalutalo
zraCenje moze nastati u tijelu Covjeka i izvan njega (u uredajima koji se koriste u
radioterapiji). Shematski prikaz zalutalog zracenja prikazan je na slici 2.1.

4. Zakoc¢no zraCenje: ZakocCno zracenje nastaje kao rezultat medudjelovanja



Slika 2.1: Shematski prikaz ozracivanja zalutalim zracenjem. Crvenom bojom
oznacen je primarni snop, a plavom bojom zalutalo zracenje. Preuzeto iz [4]



nabijenih Cestica sa atomskim jezgrama. Prolaze¢i blizu jezgre, ion osje¢a njeno
polje i biva skrenut sa svoje putanje. Svako skretanje, odnosno usporavanje nabijene
Cestice, ima za posljedicu emisiju fotona. Energija fotona zakoc¢nog zracenja jednaka
je energiji koju je nabijena Cestica izgubila. Bududi da vjerojatnost zako¢nog zracenja
opada s kvadratom mase nabijene Cestice, ovaj na¢in medudjelovanja je za teske
ione zanemariv, a postaje vazan tek kod elektronskih medudjelovanja sa atomskim

jezgrama.

2.1 Zaustavna snaga

Teske nabijene Cestice (protoni i teski ioni) gube svoju energiju medudjelovanjem
elektri¢cnog polja s elektronima i atomskim jezgrama materijala kroz koji prolazi. U
vecini slucajeva je gotovo sva energija izgubljena u medudjelovanju s elektronima.
Jezgra i elektroni osjec¢aju Coulombovu silu zbog prolaska nabijene cCestice kroz ma-
terijal koja prenosi koli¢inu gibanja i energiju na jezgru i elektrone, ali ¢e elektron
zbog svoje male mase odnijeti puno viSe energije nego Sto ¢e odnijeti jezgra. Sudari
s jezgrama su vrlo rijetki i gotovo da ne utjecu na proces gubitka energije osim u
slucaju jako velikih energija upadnih Cestica. U sudaru iona mase M i energije E,
sa miruju¢im elektronom mase m, koja je puno manja od mase iona, nastavit ¢e se
kretati brzinom koja je priblizno dvostruko veca nego brzina upadnog iona i imat ¢e

energiju:

AE:E.M 2.1)

Za « Cesticu energije 4 MeV-a, ova energija je priblizno 2.2 keV-a. Ovaj broj pred-
stavlja najvec¢i moguci gubitak energije te ¢e opcenito ovaj gubitak biti puno manji.
Vidimo da je i ovaj maksimalni gubitak energije malen u odnosu na energiju iona i
velik broj sudara se mora dogoditi da bi se ion kona¢no zaustavio. U radioterapiji
najcesc¢e koristimo protone koji imaju energiju oko 200 MeV-a. Za takve protone,
maksimalna moguca energija izlaznog elektrona je oko 440 keV-a i njegov doseg u
vodi (koja je dobra aproksimacija ljudskog tkiva) je nesto ve¢i od 1 mm. Kako je ion
puno tezi od elektrona, on ne skrece znacajno sa svoje putanje te za njegov put u

materijalu mozemo uzeti da je pravocrtan. Doseg iona ¢e biti konacan i ovisit ¢e o



energiji, masi, naboju i materijalu kroz koji se ion krece. Nabijena Cestica ionizira
medij kroz koji prolazi i pobuduje susjedne atome. Oslobodeni elektroni koji imaju
dovoljno energije (delta zrake) uzrokuju daljnju ionizaciju i tako proizvode jo$ veci
broj sekundarnih elektrona u procesu gubitka energije. Sekundarnim elektronima
nazivamo sve elektrone koji su nastali kao produkti ionizacije, ne samo one koje
imaju dovoljno energije za daljnju ionizaciju (delta zrake). Kao rezultat tih procesa
dobijamo ionizacijski trag te pobude atoma i molekula na putu kojim se ion giba
kroz materijal. Gubitak energije po jedinici puta iona u materijalu opisan je Bethe-

Blochovom formulom.

2.1.1 Bethe-Blochova formula

Energija koju nabijena cestica gubi u materiji po jedinici duljine puta naziva se
jos i zaustavna snaga. Matematicki izvod zahtjeva koristenje kvantne mehanike i
ukljucuje relativisticke efekte. Takav izvod je prvi put napravljen 1930. godine i

poznat je kao Bethe-Blochova formula(2.2).

n (2”;“2) ~In(1 - 8?) — 52] (2.2)

gdje je v = fc je brzina iona, ze je njegov elektricni naboj, m je masa elektrona,

4d7eq Amu?

2
dE [ ze* \ 4nZpN,
dz

N, je Avogadrov broj, A je atomski maseni broj, Z je protonski broj i p je gustoca
zaustavnog materijala.

Dijelovi izraza (2.2) koji sadrze 3% dolaze od relativisti¢kih u¢inaka i za ¢estice koje
se gibaju brzinom puno manjom od brzine svjetlosti te ¢lanove mozemo zanemariti.
Veli¢ina I koja se pojavljuje u formuli je srednja energija potrebna da bi se ionizirao
ili pobudio atom u materijalu kroz koji ion prolazi, a naziva se jos i srednji atomski
ionizacijski potencijal. Tu veli¢inu je jako teSko izracunati i u praksi se uzima da je
ta veli¢ina priblizno jednaka 11 Z eV. Cestica prolaskom kroz medij gubi energiju pa
je % negativna velicina, a —% pozitivna veli¢ina. Izraz (2.2) je osnovna formula no
najcesSce se dodaju jos dva dodatka: popravak za gustocu i popravak ljuske. Prvi je
vazan za velike energije, a drugi za male, tj. kada brzina upadne Cestice nije puno
veca od brzine vezanog orbitalnog elektrona pa aproksimacija slobodnog elektrona
nije primjenjiva. Kako je izvod ove jednadzbe jako kompliciran, opisat cemo ukratko

samo fizikalnu pozadinu koja odreduje gubitak energije.



Impuls elektri¢ne sile (sila - vrijeme sudara) prenosi koli¢inu gibanja p elektronu i
energija prenesena elektronu (p?/2m) ¢e ovisiti o kvadratu elektri¢ne sile [oc (ze?/4mey)?],
kvadratu vremena prolaska (oc 1/v%) i 0 1/m. Koli¢ina energije prenesena na mate-
rijal ovisi o sudarnom parametru b. Sudarni paramater je definiran kao najmanja
udaljenost izmedu izvorne putanje projektila i centra potencijala koji stvara objekt
kojemu se projektil priblizava. U nasem slucaju projektili su teski ioni, a objekti koji
stvaraju potencijal su atomske jezgre i elektroni. Prvi logaritamski ¢lan u formuli
(2.2) dolazi od integrala po parametru b u izvodu formule i on sadrzi omjer mak-
simalnog i minimalnog prijenosa energije. Pri minimalnom sudarnom parametru
(bmin) prijenos energije ¢e biti maksimalan (2mwv?). Pove¢anjem udaljenosti, tj. su-
darnog parametra, prijenos energije se smanjuje. Za maksimalni sudarni parametar
(bmaz), pPrijenos energije jednak je srednjem ionizacijskom potencijalu sredstva (7).
Cesto je korisno imati barem okvirne, aproksimativne izraze za opis uéinaka pro-
mjene varijabli u jednadzbi pa ¢emo ih ukratko opisati. Kada se promatra zaustavna
snaga za isti materijal ali u dvije razli¢ite faze (npr. plinovito i tekuc¢e), dobijamo
razliCite rezultate za zaustavnu snagu samo zbog razliCite gustoce. Zbog toga je ko-
risno uvesti pojam masene zaustavne snage koja je definirana kao omjer zaustavne
snage i gustoCe materijala. Tablice i grafovi masenih zaustavnih snaga u ovisnosti
o energiji upadnih Cestica mogu se naci u [21] ili izracunati pomo¢u programskog

paketa SRIM ([22]).

2.1.2 Energijska ovisnost

Na slici 2.2 vidimo kako zaustavna snaga ovisi o energiji protona u aluminiju. Izgled
krivulje je oblikom isti za sve ione koji putuju u mediju. Obje osi su u logaritamskoj
skali. Energijska ovisnost je najvi$e posljedica ¢lana 1/v? u jednadzbi (2.2) osim za
slucajeve jako velikih ili jako malih energija. Puno manja ovisnost o v dolazi od
logaritamskog ¢lana. Empirijski se moZe vidjeti da je na energijama izmedu 100

keV-a i 1 GeV-a varijacija u energiji dobro opisana izrazom (2.3):

dE N const.

i B (23)

Vrijednost eksponenta k je priblizno £ ~ 0.8. Za usporedbu, energije koje se ko-
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Slika 2.2: Masena zaustavna snaga kao funkcija energije protona u aluminiju. Pre-
uzeto iz [1]

riste u radioterapiji protonima su od nekoliko MeV-a do otprilike 250 MeV-a pa se
ova aproksimacija moze Koristiti i u svrhu proucavanja zracenja u radioterapiji. Ova
aproksimacija je korisna ako nam u racunu gubitka energija treba energijska ovis-
nost. Za primjer moZemo pogledati kako bi tada ovisio doseg iona za aproksimaciju

danu u izrazu (2.3).

0 dE
n= o= [ g @
Buduéi da gubitak energije £ ovisi direktno o gustoéi zaustavnog medija p (jed-

nadzba (2.2)), mozemo zakljuciti da je doseg iona obrnuto proporcionalan gustoci p.
Stoga se za doseg Cesto uzima veli¢ina R’ koja nije ovisna o gusto¢i medija i ona je
definirana kao R’ = pR i ima mjernu jedinicu mase po jedini¢noj povrsini.

Kada je energija po nukleonu ve¢a od 1 GeV-a, —%£ prolazi totku minimalne ioni-
zacije i pocinje rasti zbog utjecaja ¢lanova koji sadrze relativisticke korekcije u jed-
nadzbi (2.2). Ovako velike energije po nukleonu ne¢emo susresti u radioterapiji pa
nam ovaj ekstrem nije od velike vaznosti. Na vrlo niskim energijama, krivulja doseze
svoj maksimum i pocinje padati kako se energija F priblizava nuli. Razlog tome je sto
je u tom slucaju brzina iona tako mala da je maksimalan prijenos energije priblizno

jednak 7, odnosno da je b,,;,, =~ b4, i logaritamski ¢lan iSc¢ezava. Takoder, elektronski



uhvat postaje znacajan i ne moze se visSe pretpostaviti da je naboj iona jednak naboju

jezgre, a to je bila pretpostavka za izvod izraza (2.2).

2.1.3 Braggova krivulja
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Slika 2.3: Gustoca ionizacije kao funkcija prijedene udaljenosti @ Cestice u zraku
(Braggova krivulja).Preuzeto iz [1]

Prema jednadzbi (2.3), gubitak energije —%Z se povec¢ava kako se energija ¢estice
smanjuje pa Ce se tako broj iona proizvedenih u mediju po jedini¢noj duljini (gustoca
ionizacije) povecavati po putu kojim prolazi Cestica kako ona usporava. To znaci da
¢e Cestica vecinu svoje energije izgubiti pri kraju svog puta i tada gubitak energije
—Cfl—f dostize svoj maksimum, koji odgovara vrhu u gubitku energije na slici 2.2. Na-
kon toga Cestica je skroz usporena i gubitak energije pada na nulu. Ovakvo ponasanje
opisano je grafom na slici 2.3, koja prikazuje gusto¢u ionizacije u ovisnosti o duljini
puta prijedenog u mediju za « Cesticu koja putuje u zraku. Ta krivulja se naziva Brag-
gova krivulja.

Kako Cestica gubi energiju, gustoc¢a ionizacije se povecava u ovisnosti o prevalje-
nom putu dok ne dosegne izrazeni maksimum blizu kraja puta i taj maksimum se
naziva Braggov vrh. Nakon toga gustoca ionizacije naglo pada na nulu pa nam to
omogucuje da definiramo neki konac¢ni doseg. Upravo je ova pojava od presudne

vaznosti u radioterapiji teSkim ionima. Cinjenica da teski ion gotovo svu energiju
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predaje materijalu na kraju svog puta i tako stvara podrucje velike gustoce ionizacije,
omogucuje nam da vecinu energije teskog iona predamo tumoru postedujuci zdravo
tkivo. Mijenjanjem pocetne energije teskog iona podesavamo polozaj Braggovog vrha

(veca energija znaci Braggov vrh na vec¢oj dubini).

2.1.4 Ovisnost o projektilu

Jednadzbu gubitka energije (2.2) mozemo napisati u obliku:

dE
I x z“f(v) (2.5)

Iz ove jednadzbe mozemo vidjeti da gubitak energije ovisi o naboju projektila, z. Iz-
raz za doseg u ovom slucaju se dobije direktno iz jednadzbe (2.5) koriste¢i jednakost

dE = mwvdw, gdje je m masa upadne Cestice:

O dE m

Jednadzbe (2.5) i (2.6) su korisne za procjenu vrijednosti gubitka energije jer za
danu eneriju upadne Cestice, %€ i R ovise o 2? i 2%, slijedom. Za primjer, « Cestica
energije 40 MeV-a ima 4 puta vecu zaustavnu snagu, ali jednak doseg kao i proton
energije 10 MeV-a. Naime, alfa Cestica ima otprilike 4 puta ve¢u masu od protona pa
joj treba 4 puta veca energija da bi imala istu brzinu kao i proton. Zaustavna snaga je
proporcionalna kvadratu naboja, pa dvostruko ve¢i naboj alfa Cestice podrazumijeva
4 puta vecu zaustavnu snagu, a doseg je obrnuto proporcionalan kvadratu naboja i
proporcionalan masi upadne Cestice, pa 4 puta vec¢a masa i dvostruko veéi naboj se

medusobno pokrate i dobijemo jednak doseg kao i kod protona.

2.1.5 Ovisnost o zaustavnom mediju

Ako jednadzbu (2.2) podijelimo sa gusto¢om zaustavnog medija, za odredenu vrijed-

nost naboja projektila dobijamo sljede¢u ovisnost:

1dE 7 2mu?
S 2.
S o Aln( 7 ) 2.7)
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Ovu velic¢inu smo ve¢ definirali i zovemo je masena zaustavna snaga. Ona ima mjernu
jedinicu energije po masi po jedini¢noj povrsini. Veli¢ina I je proporcionalna sa 7 za-
ustavnog medija, a ¢lanovi Z i logaritamski ¢lan se ne mijenjaju znacajno u ovisnosti
0 A (osim za vodik kojemu je omjer % jednak 1, za lake elemente je 0.5 pa se smanjuje
prema 0.4 za teSke elemente). Korisna empirijska ovisnost za procjenu relativnih do-
sega iona u mediju s razli¢itim masenim brojevima (A) i gusto¢ama (p) dana je sa

Bragg-Kleemanovim pravilom:

B pvA (2.8)
Ry p1v/ A,

Proces zaustavljanja iona je statisticki po prirodi. Postoje varijacije u prijenosu ener-
gije po sudaru i u broju ioniziranih atoma za dane iznose gubitka energije i prijedene

udaljenosti. Stoga nisu svi opazeni dosezi za monoenergetske Cestice jednaki.

2.2 Nuklearne reakcije

Kao $to je ve¢ spomenuto, najceSc¢e reakcije protona i tezih iona u materijalu su
reakcije sa atomskim elektronima materijala. Za podrudje energija koje se koriste u
radioterapiji vazne su jo$ i nuklearne reakcije (neelasti¢ne reakcije upadnih cestica
s atomskim jezgrama) i u nastavku ¢emo ih posebno razmotriti za Cestice koje se

koriste u radioterapiji (protoni i ioni ugljika).

2.2.1 Protoni

U neelasticnim reakcijama s atomskim jezgrama, jezgra apsorbira upadni proton, a
kao produkti nastaju sekundarni ioni, neutroni i gama zrake. Takve reakcije smanjuju
broj protona u primarnom snopu i mijenjaju jezgru koja je sudjelovala u interakciji.
Jezgra ima pozitivan naboj i prema tome postoji i Coulombska barijera koju se treba
savladati da bi uop¢e moglo do¢i do reakcija sa jezgrom. Coulombska barijera ovisi
o protonskom broju Z. Udarni presjek za neelasti¢ne reakcije protona sa jezgrama
ima prag na otprilike 6 MeV-a za elemente koji se nalaze u organizmu, a maksimalna
vrijednost udarnog presjeka dobija se za energije protona od otprilike 20 MeV-a te se

nakon toga asimptotski smanjuje na polovicu maksimalne vrijednosti. Graficki prikaz
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Slika 2.4: Graficki prikaz ovisnosti udarnog presjeka za nuklearne reakcije izmedu
protona i jezgre kisika o energiji upadnog protona. Preuzeto iz [4]

udarnog presjeka u ovisnosti o energiji protona za reakcije na jezgrama kisika prika-
zan je na slici 2.4.

U nuklearnim reakcijama izazvanim protonima nastaju sekundarni protoni, deute-
roni, tritoni, te jezgre *He i “He. Sekundarni protoni mogu sacinjavati i do 10% apsor-
birane doze. To je mali, ali ipak nezanemariv utjecaj u ukupnoj prostornoj raspodjeli
doze. Tezi ioni nisu toliko zastupljeni kao proton i sa¢injavaju manje od 1% apsorbi-
rane doze. Kao Sto je ve¢ receno, najvaznije nuklearne reakcije izazvane protonima su
one u kojima nastaju neutroni koji onda ozracuju tijelo pacijenta i osoblja koje sudje-
luje u lijecenju. Takoder mogu utjecati i na osjetljive dijelove elektronic¢kih uredaja i
ostetiti poluvodicke komponente. Stvoreni neutroni imaju jako razli¢ite energije koje
se mogu razlikovati i do 10 redova velicine i jako ovise o energije protonskog snopa
i njegovoj usmjerenosti. Njihov RBE (eng. relative biological effectiveness), koji ¢e biti
definiran kasnije u tekstu, moZe biti i do 20 puta ve¢i od protonskog i fotonskog i
stoga su neutroni najopasniji dio zalutalog zracenja kojem je izlozeno zdravo tkivo
pacijenta. Iako je doza zracCenja koja dolazi od zraCenja neutrona u terapiji znatno
manja nego Sto je protonska doza koja se koristi u lijecenju, trebaju se uzeti u obzir
ucinci takvog zracenja (stohasticki uc¢inci). U svrhu proucavanja zalutalog zracenja

koriste se Monte Carlo simulacije i mjerenja doze zracenja izvan ciljnog volumena.
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Za takva mjerenja koriste se vodeni fantomi ili fantomi napravljeni od materijala koji
su sli¢ni ljudskom tkivu. Monte Carlo simulacije su racunalni algoritmi koji gene-
riraju slucajne dogadaje da bi se dobili numericki rezultati. Najcesce se koriste za
matematicke i fizikalne modele u kojima su analiticki proracuni jako komplicirani.
Rezultati Monte Carlo simulacija pokazali su da su neutroni najvec¢i problem od svih
vrsta zalutalog zracenja te kako se promjenama u uredaju moze smanjiti njihov do-
prinos. Iako je prisutna neutronska doza, i Monte Carlo simulacije i eksperimenti su
pokazali da je rizik od pojave sekundarnih tumora, koji mogu nastati zbog zalutalog
zraCenja, znantno manji nego kod fotonske terapije. Monte Carlo simulacije su poka-
zale da je glavni izvor neutrona aparatura za modulaciju dosega i da se neutronska

doza znatno povecava s povecanjem dosega te smanjuje udaljavanjem od uredaja.

2.2.2 Ioni ugljika

projectile fragment

projectile % $ & evap.

Vi =V,

w4 o
- . fireball p.dt
A o n

target fragment

Abrasion Ablation

target

Slika 2.5: Tlustracija abrazijsko-ablacijskog modela perifernih sudara na visokim
energijama. Preuzeto iz [3]

Proces zaustavljanja iona visokih energija u debelom mediju uvelike je odreden
sudarima s atomskim elektronima pa je vjerojatnost nuklearne reakcije mala. Ipak,
ucinci nuklearnih reakcija na proces zaustavljanja postaju znacajni na ve¢im energi-
jama snopa. Na energijama od nekoliko stotina MeV-a po nukleonu moze do¢i do
pojave reakcija nuklearne spalacije (reakcije pri kojima jezgra izbacuje fragmente,
npr. izbacivanje neutrona nakon fisije), a kao posljedicu dobijamo potpuni raspad
jezgre projektila i mete (u centralnim sudarima) ili pojavu djelomic¢ne fragmentacije.
Zbog geometrijskih razloga, centralni sudari nisu Cesti, te dominiraju periferni nukle-

arni sudari u kojima projektil gubi jedan ili viSe nukleona (djelomi¢na fragmentacija).
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Slika 2.6: Sekundarni fragmenti nastali u reakcijama nuklearne fragmentacije iona
12C energije 400 MeV/u u vodi. Preuzeto iz [4]

Takvi sudari se mogu dobro opisati u tzv. abrazijsko-ablacijskom modelu ([3], [12])
kao proces u dva koraka. Taj proces moze se vidjeti na slici 2.5. U prvom koraku
dogada se abrazija u zoni preklapanja (eng. fireball), a nukleoni izvan te zone, na-
zvani nukleoni promatraci (eng. spectator nucleons), ne sudjeluju znacajno u reakciji.
Preostali projektil i meta se dalje deekscitiraju evaporacijom nukleona ili klastera u
drugom koraku (ablacija). Reakcije fragmentacije su predmet istrazivanja nuklearne
fizike ve¢ dulje vrijeme i postoji puno eksperimentalnih podataka za brojne kombi-
nacije projektila i mete i za velike raspone u energijama projektila. U radioterapiji
ugljikovim ionima, na visokim energijama snopa, dolazi do opisanih pojava. Zbog
toga, velik broj pocetnih iona ne dode do tumora u izvornom obliku. Kod ugljika
imamo pojavu klasterske strukture, odnosno jaceg vezanja jezgre, pa u konacnici do-
bijemo manje uni$tenih iona nego $to je to slu¢aj kod drugih jezgara (npr. '°B, N,
160, 2%Ne ...). U eksperimentima koji su se radili u vodi, 52% ugljikovih iona ener-
gije 400 MeV/u je dostiglo Braggov vrh nepromijenjeno, dok je ta vrijednost za ione
neona bila samo 38% ([3]). Zbog nuklearne fragmentacije u kojoj se stvaraju laksi
ioni koji imaju ve¢i doseg, stvara se dozni rep iza Braggovog vrha. Prikaz sekun-
darnih fragmenata koji se stvaraju u reakcijama nuklearne fragmentacije kod ugljika

prikazan je na slici 2.6. Promatrajuci sliku vidimo da su vodikovi i helijevi fragmenti

14



100 MeV/u |
10} 12C .
c 200 MeV/u ]
S 8r .
g
e 300 MeV/u |
(@]
| 6 = |
2 |
5 ! 400 MeV/u
© 4t .
1))
o ] ]
2 L -
0 . 1 M Lr——~—— " - = —
0 5 10 15 20 25 30

Depth in water (cm)

Slika 2.7: Braggove krivulje za razli¢ite pocetne energije >C iona u vodi. Preuzeto iz

[4]

najzastupljeniji u doznom repu, dok je tezih fragmenata puno manje i imaju puno
manji doseg. Ucinak fragmentacije na Braggovu krivulju, odnosno raspodjelu doze
po dubini, vidimo na slici 2.7. Vidimo da se omjer ulazne doze i doze na Braggo-
vom vrhu smanjuje sa povecanjem pocetne energije snopa. Uzrok tome je smanjenje
broja primarnih iona ugljika zbog nuklearne fragmentacije. Takoder primjecujemo
da je na veéim energijama snopa vidljiv dozni rep iza Braggovog vrha i da se Braggov
vrh prosiruje zbog rasipanja u energiji i dosegu (eng. energy and range straggling).
Procjenjuje se da su neutroni stvoreni u nuklearnim reakcijama imali udio u ukupnoj
dozi manji od 1% Sto je 10 puta manje nego Sto je udio nabijenih iona. Neutron-
ske doze u protonskoj terapiji i terapiji ionima ugljika su podjednake (ako se uzmu u
obzir samo neutroni proizvedeni u nuklearnim reakcijama u pacijentu, a ne i u dijelo-
vima uredaja). S ugljikovim snopovima nastaje viSe neutrona nego s protonskim, ali
da bi se postigla jednaka doza u tumoru potrebno je puno vise protona sto na kraju
rezultira u jednakoj neutronskoj dozi. Nekoliko vaznih zakljuCaka se moze izvudi
iz u¢inaka fragmentacije koji su vazni za radioterapiju: 1) Nuklearne reakcije uzro-
kuju gubitak pocetnih Cestica u snopu i nastajanju fragmenata sa nizim protonskim

brojem. 2) Sekundarne cestice koje su nastale od projektila se gibaju sa otprilike
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jednakom brzinom kao i pocetni ion. Takve Cestice su lakse od pocetnih i imaju veéi
doseg te proizvode dozni rep iza Braggove krivulje. Taj dozni rep je vazan za radiote-
rapiju jer oStecuje zdravo tkivo koje se nalazi iza tumora. Protoni ne proizvode dozni
rep, dok ga ugljik proizvodi. 3) Kutna raspodjela fragmenata je uglavnom odredena
kinematikom reakcije i orijentirana u smjeru kretanja iona, ali je puno Sira nego Sto
je to slucaj kod lateralnog Sirenja primarnih iona koje je uzrokovano Coulombovim
rasprsenjima. Treca stavka u radioterapiji je vazna jer to znaci da i bo¢no tkivo moze

primiti zracenje.
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3 Radiobiologija i bioloski ucinci zracenja

Radiobiologija je podrucje znanosti koja koristi znanja iz fizike zracenja i biologije i
bavi se proucavanjem ucinaka ionizirajuceg zracenja na ziva bica, a posebno se bavi
proucavanjem utjecaja i posljedica zracenja na zdravlje ljudi.

Ostecenja u tijelu nastala zracenjem, kompleksna su i dogadaju se u mnogo koraka u
kojima se dogada promjena u nasem tijelu. Prvi ucinci zracenja su fizikalni ucinci vid-
ljivi u ionizaciji atoma i molekula. U nekim slucajevima dolazi do izravnih ostecenja
osjetljivih molekula, a u nekim nastaju vrlo aktivni atomi i molekule (tzv. slobodni
radikali) koji onda uzrokuju ostec¢enja osjetljivih molekula u vrlo kratkom vremenu
(kemijski ucinci). Zbog tih fizikalno-kemijskih u¢inaka u stanicama nastaje cijeli niz
zamrsSenih promjena. U konacnici one mogu dovesti do bioloskog ucinka: stanica
se promijenila ili vise nije sposobna obavljati svoju ulogu i nastupa smrt stanice. Bi-
oloska oSte¢enja mogu biti vidljiva u danima i tjednima nakon ozracivanja i ako je
prevelik broj stanica izgubljen moZze do¢i do smrti organizma. OStetenja u orga-
nizmu nastale zracenjem mogu se ocitovati i tek nekoliko godina ili desetlje¢a nakon
Sto je tijelo bilo izloZzeno zraCenju (tzv. kasni ucinci). Takva ocitovanja su najcesce
u obliku tumora ili genetskih promjena koje se onda prenose na iduce generacije.
Kasni bioloski ucinci zracenja su proucavani desetlje¢ima. NajviSe podataka o kas-
nim ucincima malih doza zraCenja imamo od nuklearnih napada u Hiroshimi i Na-
gasakiju. Jos nam nije sasvim poznato kako se sve dogadaju male promjene u tijelu
koje nastaju kad su ljudi izloZzeni malim kolicinama zracenja, a Cije se posljedice vide
tek nakon nekog vremena. Proucavanje utjecaja malih doza zracCenja je od velike
vaznosti za svakodnevni zivot i vrlo je vazno znati negativne utjecaje zracenja da bi
ih mogli sprijeciti u lijeCenju pacijenata i odrediti optimalne i sigurne doze za ljude
koji su svakodnevno izlozeni zracenju kao Sto su ljudi koji idu na terapije zracenjem,
radnici koji rade u blizini nuklearnih postrojenja ili bilo kakvog izvora nuklearnog
zracenja, ali i cijelo stanovniStvo koje je uvijek izlozeno nekoj dozi zracenja. U ovom
poglavlju ce biti opisan utjecaj zracenja na ljudski organizam i bit ¢e opisani osnovni

pojmovi i veli¢ine u radiobiologiji.
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Slika 3.1: Slikovit prikaz direktnih i indirektnih ostecenja nastalih zbog ionizirajuceg
zraCenja. Preuzeto iz [13]

3.1 Direktna i indirektna ostecenja uzrokovana zracenjem

Ostecenja koja nastaju u stanici koja je pogodena zracenjem mogu biti direktna i
indirektna. Slikovito je to prikazano na slici 3.1. Direktna osteenja nastaju kada
zracenje direktno medudjeluje sa stanicnom strukturom i oSte¢uje ju. Takva ostecenja
najcesce stvara zraCenja visokog LET-a (eng. linear energy transfer). Pojam LET-a bit
¢e objasnjen kasnije u tekstu (poglavlje 3.3.2). U takvo zracenje spadaju protoni i
teski ioni te neutroni visokih energija. S druge strane, postoje i indirektna ostecenja
nastala zraCcenjem. Ona se dogadaju kada zracenje prvo djeluje sa molekulama i
atomima u stanici (najces¢e s vodom) te stvaraju slobodne radikale koji su jako re-
aktivni. Slobodni radikali onda reagiraju sa deoksiribonukleinskom kiselinom (DNK)
i ostecuju je. Indirektna oSteenja najcesce su uzrokovana zracenjem niskog LET-a.
Stanica ima sposobnost oporavka od zracenja i prekinute veze moze ponovo obnoviti
ako ostecenja nisu prevelika. Medutim, ako se dogodilo preveliko oste¢enje (zbog
velike doze zracenja) koje stanica ne uspije popraviti ili se dogodio preveliki broj

osStecCenja, pojavljuju se bioloski ucinci zracenja. Ostecenja koja se mogu popraviti
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najcesce su ona u kojima je doslo do prekida jednog lanca molekule DNK (eng. single
strand break, SSB), a oSteCenja za koja je velika vjerojatnost da se ne¢e moci popraviti
najcesce su prekidi oba lanca molekule DNK (eng. double strand break, DSB).

Nacin na koji zracenje gubi energiju u tkivu uvelike ovisi o vrsti zraCenja i nje-
govoj energiji. Trenutni rezultat ozracivanja tkiva je pohranjivanje energije u tkivo
te ionizacija i pobudenja atoma i molekula. Razlikujemo dvije vrste zracenja, a to
su direktno ioniziraju¢e zracenje (nabijene Cestice - elektroni, protoni, teski ioni)
i indirektno ioniziraju¢e zracenje (neutralne Cestice - fotoni i neutroni). Direktno
ionizirajuce zracenje moze u jednom koraku (tj. direktno) pohraniti energiju u mate-
rijal. Indirektno ionizirajuce zracenje prvo predaje energiju nabijenim Cesticama koje
onda pohranjuju energiju u materijal. Obje vrste zracenja (direktno i indirektno)
mogu uzrokovati obje vrste oStecenja (direktna i indirektna). Sada ¢e biti opisani

detalji pojedinih vrsta zracenja koji su vazni za radiobiologiju.

3.1.1 Teske nabijene Cestice

U ovu skupinu ubrajamo protone i sve teSke ione. Oni spadaju u direktno ionizi-
rajuce zracenje i najcesce uzrokuju direktna ostecenja te gube energiju prema Bethe-
Blochovoj jednadzbi (2.2). Primarni nac¢in gubitka energije je u sudarima sa elektro-
nima. Gustoce ionizacije i pobudenja su visoki i proporcionalni su kvadratu naboja
Cestice za danu brzinu. Gustoca ionizacije doseze svoj maksimum pri kraju dosega
Cestice, a taj maksimum je Braggov vrh. Npr. « Cestica energije 1 MeV, u tkivu putuje
svega nekoliko desetaka mikrometara pa prema tome mozemo zakljuciti da ju koza
vrlo lako zaustavlja. Problem moze nastati kada se neki izotop koji emitira alfa cestice
unese u tijelo i onda se moze dogoditi Steta na nekim unutarnjim organima koji su
tijelu gdje se tumor nalazi pa nam zbog toga trebaju puno vece energije (nekoliko

stotina MeV-a).

3.1.2 Elektroni

Primarni nacin gubitka energije elektrona u materiji je, kao i kod teskih nabijenih
Cestica, sudarima s drugim elektronima. Razlika je u tome Sto su elektroni puno

laksi i vrlo se lako rasprse i, za razliku od teskih nabijenih Cestica, nemaju u ma-
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teriji priblizno ravnu putanju. Takoder je njihova energija koju gube po jedinicnoj
duljini puno manja nego Sto je to kod teskih nabijenih Cestica iste energije. Prema
tome, mozemo zakljuciti da ¢e elektroni prodrijeti dublje u tkivo nego teski ioni iste
energije. Elektroni energije 1 MeV putuju nekoliko desetaka milimetara u tkivu prije
nego Sto se zaustave. Elektroni takoder gube energiju emitiraju¢i zako¢no zracenje
(njem. bremsstrahlung) u interakciji sa jezgrama materijala kroz koji prolaze. Kao
ukupni rezultat dobijamo energiju koja je rasporedena na puno ve¢em volumenu i

ionizacijska gustoca je puno manja nego Sto je to kod teskih iona.

3.1.3 Neutroni

Neutroni su neutralne Cestice pa spadaju u indirektno ionizirajuce zracenje, znacajno
medudjeluju samo sa jezgrama te ne mogu direktno ionizirati atom. Za bioloska
tkiva najvaznija medudjelovanja su elasti¢cna rasprsSenja i uhvati neutrona. Neutroni
niskih energija, u rasponu od 0.025 do 100 eV, gube energiju primarno reakcijama
uhvata neutrona. Ljudsko tijelo je uglavnom sastavljeno od vode, pa prema tome
ima i veliku gusto¢u vodikovih atoma. Zbog toga je glavna reakcija uhvata neutrona
u tkivu:

n+p—d+-y (3.1)

Oslobodeni foton u ovoj reakciji ima energiju 2.2 MeV-a i najvazniji je za ioniza-
cije i moguce bioloske ucinke. Na srednjim energijama, od oko 0.1 do oko 20 keV-
a, i rasprSenja i neutronski uhvati postaju bitni nacini gubitka energije neutrona u
tkivu. Na visokim energijama, u keV-skom podrucju, neutroni gube energiju najvise
u elasticnim sudarima dok ulaskom u MeV-sko podrucje postaju znacajni neelasti¢ni
sudari i nuklearne reakcije. Zbog velikog broja vodikovih atoma u tijelu, dominiraju
elasti¢ni sudari s protonima. Neutron gubi velik dio energije u sudaru s protonom
jer je njihova masa priblizno jednaka. Nakon sudara, odbijeni proton proizvodi gusti
ionizacijski trag u procesu usporavanja. Neutroni se takoder sudaraju s drugim jez-
grama u tkivu (ugljik i kisik) koje onda uzrokuju jos vecu ionizacijsku gusto¢u na vrlo

kratkom putu.
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3.1.4 Fotoni

Fotoni su indirektno ioniziraju¢e zracenje koje medudjeluje s materijom preko tri
glavna procesa: Comptonsko rasprsenje, fotoelektri¢ni ucinak i proizvodnja para.
Udarni presjeci za sva tri procesa, pa time i atenuacija fotona u nekom materijalu,
ovise o energiji fotona i protonskom broju (Z) materijala. Ljudsko tkivo sadrzi uglav-
nom elemente niskog protonskog broja (ugljik, kisik, vodik) i prema tome se moze
zakljuciti da je Comptonovo rasprSenje glavni nacin gubitka energije za fotone ener-
gije od oko 40 keV-a do nekoliko desetaka MeV-a. RasprSeni fotoni nakon toga se
mogu opet Comptonski rasprsiti ili se apsorbirati u atomu, ovisno o energiji. Energija
predana materijalu nije lokalizirana i priblizno eksponencijalno opada sa dubinom i
takvo zracenje moze prodrijeti duboko u materijal. Npr., v-zrake energije nekoliko

MeV-a zahtijevaju debeli olovni stit za u¢inkovitu zastitu.

3.2 Deterministicki i stohasticki ucinci zgracenja

Deterministicki ucinci zracenja su oni ucinci koji sigurno nastaju ako se prekoraci
neka grani¢na doza zracenja (prag) koja je potrebna da bi se bioloski ucinak i ostva-
rio. S povecanjem doze dolazi i povecanje ucinka. Te koliCine zracenja koje prelaze
odredeni prag, uzrokuju smrt velikog broja stanica i zbog toga sigurno dolazi do tre-
nutne pojave posljedica u organizmu. Ovi ucinci manifestiraju se jako brzo. Najces¢i
vremenski period kada ih poc¢injemo primjecivati je od nekoliko dana do nekoliko
mjeseci.

Stohasticki u¢inci nemaju odredeni prag doze za koji se pojavljuju nego se mogu
pojaviti za bilo koji iznos doze zracenja. Za stohasticke uc¢inke mozemo govoriti
samo o vjerojatnosti da se ucinci dogode i ta vjerojatnost ovisi o dozi. Vrijeme koje
je potrebno pro¢i da bi ovi ucinci bili vidljivi je dulje nego sto je to kod determi-
nistickih ucinaka i moze biti od nekoliko godina do nekoliko desetlje¢a. To vrijeme
naziva se vrijeme latencije. Primjeri stohastickih u¢inaka su pojava karcinoma i ge-
netske promjene. Saznanja o stohastickim ucincima dobijaju se pra¢enjem zdravlja
velike ozracene populacije i usporedivanjem s neozracenom populacijom (tzv. epi-
demioloske studije). Najvecu epidemioloski prouc¢avanu populaciju ¢ini oko 120000
osoba iz Hiroshime i Nagasakija koje su prezivjele eksploziju atomske bombe. Na-

vedena populacija predstavlja najvazniji izvor podataka o stohastiCckim ucincima i
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procjenu rizika jer, osim Sto je broj¢ano najveca, ukljucuje osobe oba spola i svih

dobnih skupina, ozracene po cijelom tijelu te dug period pracenja.

3.3 Vazne velicine u radiobiologiji i zastiti od zracenja

Kolic¢ina zracenja koju tijelo primi ovisi o intenzitetu zracenja i o njegovoj energiji,
vremenu u kojem je tijelo izlozeno zracenju, podrucju koje je ozraceno i dubini na
kojoj je energija zracenja pohranjena u tijelo. Postoji vise radiobioloskih veli¢ina
koje opisuju koliko je zracenja tijelo primilo i u ovom potpoglavlju ¢e biti iznesene i

ukratko objasnjene te velicine.

3.3.1 Apsorbirana doza

U pocetku proucavanja fizike zracenja, jedan od prvih ucinaka zracenja koji je bio
poznat je taj da zracenje ima sposobnost ionizacije plina. Stoga je prva definirana
dozimetrijska veli¢ina, nazvana ekspozicija (X), mjerila naboj nastao ionizacijom u
jedinici mase zraka (X = %). Mjerna jedinica koja se koristila u tu svrhu bila je
roentgen (R). On je definiran kao koli¢ina zrac¢enja koja ionizacijom oslobada 2.58 -
10~* C jednostruko nabijenih iona u 1 kg zraka pri standardnim uvjetima. Oko 34
eV energije je potrebno da se izbije jedan elektron, tj. proizvede jedan jednostruko
nabijeni ion u zraku. Stoga 1 R odgovara apsorbiranoj energiji po jedinici mase
zraka koja iznosi 0.0088 J kg~!. Materijali koji nisu zrak se razlikuju po veli¢ini
apsorbirane energije i stoga je roentgen ispao iz upotrebe i uvela se nova velicina
koja je nazvana apsorbirana doza (D). Ona odreduje koli¢inu energije apsorbiranu
po jedinici mase materijala. SI jedinica za ovu veli¢inu je gray (Gy). Stoga 1 Gy
odgovara 1 J apsorbirane energije po kilogramu mase materijala (1 Gy = 1 J kg1).
Kada ovu veli¢inu razmatramo u svrhu zastite od zracenja, korisno je uvesti i srednju

apsorbiranu dozu za neko tkivo ili organ:
Dy = & (3.2)

e je ukupna energija pohranjena u masi my tkiva ili organa.
Kako ce zracenje utjecati na tijelo ne ovisi samo o dozi koje je to tijelo primilo ve¢
i o brzini doze. Brzina doze uzima u obzir i vremensko trajanje izlaganja zracenju.

To nam je vazno jer u tijelu postoje mehanizmi koji mogu obnoviti stanice ako nisu
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Vrsta zracenja LET
250kVp X-zracenje 2keV /pum
Gama zracenje 60Co 0.3keV/um

X-zraka energije 3MeV 0.3keV/um
Elektron energije 1MeV 0.25keV /um
Neutroni energije 14MeV 12keV /um

Tesko nabijene cestice | 100 — 200keV /um

Elektron energije 1keV 12.3keV /um
Elektron energije 10keV 2.3keV /pum

Tablica 3.1: Tipic¢ne vrijednosti LET-a za zracenja koja se koriste u medicini. Preuzeto
iz [14]

uniStene do kraja. Stoga brzinu doze definiramo kao dozu zracenja koje tijelo primi

u jedinici vremena.

3.3.2 LETiRBE

Bioloski ucinci zraCenja ne ovise samo o ukupnoj apsorbiranoj dozi nego takoder o
nacinu na koji je energija raspodjeljena unutar tkiva. To naravno ovisi o vrsti zracenja
i njegovoj energiji.

LET (eng. linear energy transfer) je veli¢ina koja se koristi da bi se odredila gustoca
pohranjene energije po putu kojim je u tkivu putovala nabijena cestica. Definira
se kao srednja energija deponirana po jedinici duljine u materijalu koji apsorbira
zraCenje. Jedinica u kojoj se mjeri LET je keVum~!. LET je komplicirana funkcija
naboja i energije Cestice (okvirno o ]ZE—E). Tkivo je po nacinu interakcije sa zracenjem

1

vrlo sli¢cno vodi, a u vodi LET varira od 1 keVum™', za slabo ionizirajuce protone i

elektrone, do otprilike 100 keVym™*

za protone koji su u podruc¢ju Braggovog vrha.
LET je vrlo slican koncept zaustavnoj snazi koju smo opisali u poglavlju 2.1, ali je
zaustavna snaga nesto $iri pojam. LET nam govori koliko je energije apsorbirano lo-
kalno na putu kojim nabijena Cestica ide. Zaustavna snaga je definirana kao energija
koju Cestica izgubi po jedinici puta i ona ne mora biti apsorbirana u materijalu.

Okvirna granica izmedu visokog i niskog LET-a je oko 10 keV/um. Tipi¢ne vrijednosti
LET-a za neka zracenja koja se koriste u medicini mozemo vidjeti u tablici 3.1. Teske
nabijene Cestice na niskim i srednjim energijama predstavljaju zracenje visokog LET-
a. Takoder tu spadaju i neutroni jer oni gube energiju u tkivu uglavnom preko teskih

nabijenih cestica. Brzi elektroni su zracenje niskog LET-a. X-zrake i - zrake takoder

spadaju u zracenje niskog LET-a jer pocetni foton prenosi energiju na vise elektrona.

23



U obi¢nom materijalu, prostorna raspodjela energije nije toliko bitna. U fizikalnim
eksperimentima u kojima se Kkoriste detektori, izlazni signal nam daje informaciju o
ukupnoj energiji koja je pohranjena u detektoru od strane zracenja i taj podatak nam
ne ovisi, ili ovisi vrlo malo, o na¢inu na koji je energija zratenja pohranjena u ma-
terijal detektora. Kod tkiva je situacija drugacija i tu raspodjela energije igra veliku
ulogu. U tumoru Zelimo imati veliku gusto¢u energije, odnosno veliku koli¢inu ener-
gije pohranjenu na malom prostoru. Kod zdravog tkiva Zelimo $to manju gustocu
energije da bi sacuvali zdrave stanice. Uc¢inci prodornog zracenja su puno ozbiljniji
nego ucinci iste doze zracenja kojeg se lakse zaustavi. Opcenito je zracenje visokog
LET-a puno Stetnije i opasnije za tkivo nego ista doza zraCenja niskog LET-a.

Vidimo da u medicinskoj fizici ne mozemo izbje¢i promatranje posljedica koje zracenje
ostavlja u tkivu. To nas tjera da uvedemo novi koncept relativne bioloske ucinkovitosti
(eng. relative biological effectiveness, RBE). Ova veli¢ina nam govori kakav je bioloski
uc¢inak doze promatranog zracenja u odnosu na istu dozu standardnog zracenja (X
ili v zracenje). Za standardno zracenje se uzimaju fotoni energije 250 keV-a. Graficki
prikaz ovisnosti RBE-a od LET-u mozemo vidjeti na slici 3.2. Vidimo da se na pocetku
RBE gotovo ni ne mijenja dok je LET na niskim vrijednostima. Poslije tog slabog po-
rasta slijedi nagli rast, a potom slijedi pad jer je, zbog visokog LET-a, gustoc¢a energije
veca nego Sto je potrebno da bi se nepovratno ostetilo tkivo pa je onda dio te energije
uzalud potroSen. Na slici 3.2 se vidi da je kod radioterapijskih protona duz cijelog
puta RBE priblizno isti (oko 1) i u Braggovom vrhu se malo poveca na 1.1-1.2 sto
je povoljno, ali ne tako povoljno kao u slucaju radioterapijskih iona ugljika. Velika
prednost ugljika je Sto se njegov RBE poveca i nekoliko puta i to u Braggovom vrhu
(tj. u tumoru), a ispred vrha (tj. u zdravom tkivu) ostaje zadovoljavaju¢e mali. U
praksi je jako tesko raditi sa veli¢cinom kao Sto je RBE jer ona moze biti komplici-
rana funkcija energije zracenja. Zbog toga se uvodi tezinski faktor zracenja wg, koji
predstavlja usrednjeni RBE po energiji za dano zracenje i koji se koristi u zastiti od

zracCenja.

3.3.3 Ekvivalentna doza

Ekvivalentna doza je velicina koja se koristi da bi se opisali bioloski ucinci zracenja i

ona uzima u obzir da razli¢ite vrste zracenja razli¢ito djeluju na tkiva. Ekvivalentna
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Slika 3.2: Skica ovisnosti RBE o LET. Za zracenje niskog LET-a smatra se da je RBE~1.
Za zracenje visokog LET-a, RBE raste s porastom LET-a i postize maksimalnu vri-
jednost nakon Cega opada s daljnjim povecanjem LET-a. Ovo svojstvo se Koristi u
radioterapiji teSkim nabijenim Cesticama. Preuzeto iz [14].

doza u tkivu ili organu je dana sa:
Hr =wgr - Drp (3.3)

Dr R je prosjetna apsorbirana doza u tkivu T za danu vrstu zracenja R, a wg, je teZinski
faktor za zracenje R. Ako imamo zracenje neutrona doze 1 Gy, energije 1 MeV, koji
imaju wr = 20 i y zraCenje doze 20 Gy, koje ima wxr = 1, dobijamo jednaki bioloski
ucinak zracenja. Ako je prisutno viSe vrsta zracenja odjednom, ekvivalentna doza se

dobija kao tezinska suma svih doprinosa:
HT = Z wRDT,R- (34)
R

Mjerna jedinica za ekvivalentnu dozu u SI sustavu je sievert(Sv). Tezinski faktori ne-
maju mjernu jedinicu, bezdimenzionalni su, pa je prema tome 1 Sv =1 J kg™!. U
tablici na slici 3.3 prikazani su tezinski faktori zracenja predlozeni od ICRP-a (Inter-
national Commission on Radiological Protection, https://www.icrp.org/). Na temelju
novih saznanja, u novijem izvjestaju, tezinski faktor za protone je smanjen na 2, a za

neutrone su uvedene kontinuirane funkcije energija.
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W
il (na temelju We
zratenja i i ':I (na temelju ICRP 103, 2007.
energija 1996) ' https://www.icrp.org/)
e
otoni " "
(sve energije)
Elektroni,
mioni 1 1
(sve energije)
Neutroni
<10 keV 5 Kontinuirana funkcija neutronske energije
10 keV - 100 - | .
keV 2.5+ 18.2¢" M (Eal/6 E, <1MeV
100 keV - 2 % Wr = ¢ 5.0+ 17.0e™CEN/6 | MeV < E, < 50 MeV
il 2.5+ 32571 OMES  E 5 50 MeV
2 MeV =20 10 L
MeV
>20 MeV 5
Loy 5 2 (svi protoni i nabijeni pioni)
1 nii njeni )
(> 2MeV) e e
Alfa estice,
fisijski
i 20 20
fragmenti,
teske jezgre

Slika 3.3: Tablica tezinskih faktora za razliite vrste zracenja predlozeni od zakono-
davnih tijela 1996. i 2007.
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3.3.4 Efektivna doza

Svi organi/tkiva nisu jednako osjetljivi na zracenje i stoga je svakom organu/tkivu
pridruzen pripadajudi tezinski faktor wy. On nam govori o osjetljivosti organa/tkiva
na zraCenje. Kad smo uveli ovaj faktor, mozemo definirati jo$ jednu veli¢inu koja se
zove efektivna doza (E). Efektivna doza se definira za cijelo tijelo i ona je suma ek-

vivalentnih doza razlicitih tkiva pomnozenih sa odgovarajuc¢im tezinskim faktorom.

E=> wHr=>Y w» wDrg (3.5)
T T R

Tezinski faktor wr je takoder bezdimenzionalan, a efektivnha doza ima jednaku mjernu
jedinicu kao i ekvivalentna doza (Sv). Tezinski faktori za razliCite organe i tkiva mogu

se na¢i na web stranici ICRP-a (https://www.icrp.org/).
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4 Uredaji za radioterapiju tesko nabijenim Cesticama

U ovom poglavlju bit ¢e opisani fizikalni principi najvaznijih uredaja koji se koriste u
radioterapiji. To su akceleratori i dozimetri. Akceleratori koji se koriste u radiotera-
piji su linearni akceleratori (LINAC), ciklotroni i sinkrotroni. Najvazniji detektori za

dozimetriju u radioterapiji su ionizacijske komore.

4.1 Dogimetri

4.1.1 Ionizacijska komora

Measuring device

Radioactive
radiation

The lines of force of the
electric field

Slika 4.1: Ionizacijska komora koriste¢i jednostavnu geometriju paralelnih ploca.
Zracenje koje prolazi izmedu paralelnih ploca ionizira plin i stvara ion-elektron pa-
rove. Preuzeto iz [18]

Jedan od konceptualno najjedonstavnijih detektora je ionizacijska komora. Ona
mjeri ionizaciju koja je proizvedena kada nabijene Cestice prolaze kroz plin. Osnovna
verzija komore prikazana je na slici 4.1. Ona se sastoji od dvije elektrode koje tvore
kondenzator kapaciteta C izmedu kojih postoji neki napon. Elektricno polje je do-
voljno veliko da se sprije¢i rekombinacija i ono tjera elektrone na anodu, a pozitivne
ione na katodu. Kako su pozitivni ioni puno tezi od elektrona, oni idu puno sporije
prema katodi nego Sto elektroni idu prema anodi. Rezultirajuca struja je propor-
cionalna brzini produkcije ionizacije izmedu ploca kondenzatora. Energija koja je

potrebna da bi se atom ili molekula u plinu ovisi o samom plinu, ali je otprilike 30
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eV-a po ionskom paru. Npr. za zrak je ta vrijednost 34 eV-a po ionskom paru. Ako
Cestice koje ulaze u detektor ostave prosjetno 1 GeVs~! energije u plinu, prosje¢na

struja koja tec¢e u komori e biti:

10%Vs™ - 1.6 -10719C/ion

~5-107124 .1
34eV /ion (4.1)

Takve se struje mogu mjeriti osjetljivim elektrometrima. Jedna nabijena cCestica koja
ulazi u detektor ¢e proizvesti puls struje i do¢i ¢e do promjene u naponu komore
kako se elektroni i ioni nakupljaju. Ukupna promjena napona ¢e biti ¢/C, gdje ¢
predstavlja prikupljeni naboj. Za « Cesticu energije 5 MeV-a i za ploce kondenzatora
dimenzije 10 cm x 10 cm, razdvojene za 2 ¢cm, naponski puls ¢e biti oko 5 mV. Ta
veli¢ina je premala da bi se detektirala i mora se pojacati znatno da bi bila mjerljiva i
da bi se puls mogao elektronicki analizirati. Elektroni i ioni se na svom putu sudaraju
puno puta sa atomima i molekulama plina i brzo postignu driftnu brzinu koja ovisi
o gradijentu napona. U standardnim uvjetima u zraku i za naponski gradijent od
100 V/cm, ioni se gibaju pribliznom brzinom od 1 m/s i treba im oko 0.02 sekunde
da prijedu put od 2 cm. Elektroni su 1000 puta brzi i brze se nakupljaju. Sporo
vrijeme sakupljanja pozitivnih iona znaci da se jednostavna ionizacijska komora ne
moze koristiti za detekciju individualnih cestica gdje se zahtjeva frekvencija brojanja
od nekoliko kHz-a. Uz nejednaku brzinu kretanja iona i elektrona, puls takoder ovisi

i o mjestu gdje se ionizacija formirala izmedu ploc¢a kondenzatora.

4.2 Akceleratori

Za svoj rad, akceletarori zahtjevaju izvor nabijenih cCestica i elektri¢no polje koje ¢e
sluziti za ubrzavanje Cestica. Dva su glavna tipa akceleratora, a to su elektrostatski
(DC) akceleratori i radiofrekventni (AC) akceleratori. Kod elektrostatskih akcelera-
tora elektri¢no polje se postize visokim istosmjernim naponom u prostoru koji sluzi
za ubrzavanje Cestica. Ogranic¢enja na takve uredaje postoje zbog maksimalnog na-
pona koji se moze postici i takvi uredaji se najcesce koriste za proizvodnju snopova
Cestica niskih i srednjih energija. Radiofrekventni akceleratori koriste polje koje se

u svakom malom koraku ubrzanja poveéava. Primjeri takvih akceleratora su LINAC
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(linear accelerator), ciklotron i sinkrotron. Takvi akceleratori nisu ograniceni maksi-
malnim naponom kao Sto je slucaj kod elektrostatskih akceleratora. U radioterapiji
fotonima i elektronima dovoljni su nam linearni akceleratori, a u terapiji teSkim nabi-

jenim Cesticama potrebne su nam vece energije pa koristimo ciklotrone i sinkrotrone.

4.2.1 Linearni akcelerator (LINAC)

beam supply
",
fon e - N \ /
. ' .

(a) /
DPrift tubes
/,,_."‘._}*
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e — e e e e am e — = e — = — hm — — —
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Slika 4.2: (a) Sloan-Lawrenceova shema linearnog akceleratora. (b) Efekti fokusi-
ranja na nabijene Cestice u linearnom akceleratoru zbog elektri¢cnog polja izmedu
dvije cilindri¢ne cijevi. Strelice u tockama A i B pokazuju smjer sile koja djeluje na
pozitivno nabijene Cestice u tom podrucju. Preuzeto iz [1].

Jedan od najcesc¢e koristenih AC akceleratora je linearni akcelerator, odnosno LI-
NAC. U njemu se ubrzanje postize ponavljaju¢om primjenom visokofrekvencijskog
napona. Sloan-Lawrenceova shema LINAC-a prikazana je na slici 4.2. Snop Cestica
prolazi kroz niz Supljih, vodljivih cijevi koje su razdvojene tzv. prazninama ubrzava-
nja. Cijevi su naizmjeni¢no spojene na izvor napona i Cestice dobijaju energiju kada
prolaze kroz praznine ako je u tom trenutku polje u praznini takvo da ¢e ubrzati
cesticu. Kada polje nije povoljno za ubrzanje, tada se Cestice gibaju unutar vodlji-
vih cijevi koje ih zasti¢uju od utjecaja polja. Duljina cijevi mora se mijenjati tako da
Cestice ostanu uvijek u fazi sa naponom izvora da bi se proces ubrzanja sto efikasnije
odvio. Takav efekt e se posti¢i ako ion bude u cijevi to¢no pola perioda naponskog
izvora Sto znaci da je duljina cijevi proporcionalna brzini iona koji kroz nju prolazi.
Kad se cCestica ubrza kroz n praznina i ako Cestica ima naboj ¢, tada ¢e ona imati

kineticku energiju F,, = nqV, gdje je V' tzv. "voltage gain” po praznini. Brzina Cestice
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%. Prema tome mozemo zakljuciti da se duljina cijevi povecava

je tada v, =
proporcionalno sa /n. Kada Cestica dostigne relativisticke brzine, odnosno kad se
njena brzina priblizava brzini svjetlosti, tada duljina cijevi postaje konstantna. Da bi
ubrzanje bilo uspjesno, Cestice moraju biti fokusirane prostorno i u fazi sa naponon.
Fokusiranje u fazi dogada se za cestice koje prolaze preko praznina u odredenom po-
druc¢ju radiofrekventnog ciklusa. Na slici 4.3 mozemo vidjeti graficki prikaz faznog

fokusiranja.

Optimum

— — — — — — —

accelerating voltage

Accelerating voltage

Slika 4.3: Fazna stabilnost linearnog akceleratora. Preuzeto iz [1]

Pretpostavit ¢emo da je LINAC podeSen tako da Cestice koje prolaze prazninu na
faznom kutu kojeg predstavlja tocka a dolaze na iduc¢u prazninu na istu faznu toc¢ku
a’. One Cestice koje na prvu prazninu dodu ranije (toc¢ka b) dobiju manji impuls i
onda dolaze na iduc¢u prazninu malo kasnije u tocki &’ koja je blize tocki a’ nego sto
je tocka b tocki a. Isto tako, Cestice koje malo zakasne u fazi, dodu na prvu praz-
ninu u tocki ¢, dobiju jac¢i impuls te dodu na idu¢u prazninu malo ranije u tocki ¢'.
Radijalno defokusiranje snopa se dogada zato $to se ubrzanje dogada u dijelu u ko-
jem se napon povecava. Silnice elektri¢nog polja u praznini su prikazane na slici
4.2(b). Vidimo da se Cestice prvo radijalno fokusiraju kako ulaze u prazninu, a na-
kon toga nastupa radijalno defokusiranje. Da je polje konstantno, imali bi ukupan
efekt radijalnog fokusiranja, ali kako je polje jace na izlazu nego na ulazu, efekt koji
imamo je defokusiranje snopa. Zbog toga u LINAC-u postoje magneti unutar cijevi
koji onda sluze za fokusiranje. LINAC moze proizvesti snopove jako visokih energija.
Npr., LINAC u Los Alamosu u SAD-u moze isporuciti snop protona struje 1mA koji

imaju energiju 800 MeV-a. U medicini se koriste linearni akceleratori koji mogu pro-
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Slika 4.4: Medicinski linearni akcelerator s naznacenim glavnim komponentama.
Preuzeto iz []

izvoditi elektronske i fotonske snopove. Za ubrzavanje elektrona koriste se obi¢no
naponi u podrucju 6 — 25 MV. Fotonski snopovi dobijaju se medudjelovanjem ubrza-
nog elektronskog snopa s metom koja se dodatno umetne u glavu uredaja. Linearni

akcelerator koji se koristi u medicinske svrhe mozemo vidjeti na slici 4.4.

4.2.2 Ciklotron

Ciklotron je ubrzivac Cestica u kojem se Cestica, dok se ubrzava, giba po kruznoj pu-
tanji pod utjecajem magnetskog polja. Shematski prikaz ciklotrona vidimo na slici
4.5. Cestice se gibaju unutar dvije polukruzne, vodljive elektrode koje su spojene na
izvor radiofrekventnog napona. Ubrzavanje ¢e se dogoditi ako Cestica prijede preko
praznine izmedu elektroda kada je polje u ispravnom smjeru i ostat ¢e u fazi ako na
iducu prazninu dodu za to¢no pola perioda naponskog izvora. Unutar elektroda po-
sotji magnetsko polje B koje osigurava kruznu putanju Cestica. Ciklotron se temelji
na vaznoj ¢injenici da period iona koji kruzi u magnetskom polju B neovisan o nje-
govoj brzini. To znaci da ¢e Cestice koje su na pocetku procesa ubrzavanja u fazi sa
izvorom napona ostati u fazi u cijelom procesu. Za Cesticu mase m, naboja ¢ i brzine

v, koja se giba pod pravim kutem u odnosu na smjer magnetskog polja B, radijus
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Slika 4.5: Shematski prikaz ciklotrona i putanje iona koji se ubrzavaju. Preuzeto iz
[19]

zakrivljenosti putanje dan je izrazom:

muv

r

Tada je frekvencija kruzenja (orbitalna frekvencija) dana izrazom:

v qB
f_—_

21r 2mm

4.3)

Ciklotron se mora podesiti na tu frekvenciju, ali jednom odredena frekvencija vise
se ne mora dirati. Cestice ostaju u fazi tijekom cijelog vremena rada ciklotrona i
kako ubrazavaju, njihov se radijus povecava do nekog konac¢nog radijusa R koji je
malo manji od radijusa elektroda. Na izlazu iz ciklotrona postoji mala elektroda

("deflector”) koja ih usmjerava izvan uredaja. Na tom radijusu njihova brzina je:

BR
v =122 4.4
m
Tada je njihova kineticka energija:
2 2B2 2
o _¢BHR (4.5)
2 2m

33



N POLE

[ - =T J- - - N SR JE. - -y N - U, S -

Slika 4.6: Silnice magnetskog polja u ciklotronu u kojem se magnetsko polje radijalno
smanjuje. Preuzeto iz [1]

Za jakost magnetskog polja B = 1.5 T, proton koji iz ciklotrona izlazi na radijusu
R = 0.3 m bi imao energiju £ =~ 10 MeV. Ciklotron je konceptualno jako jednostavan
uredaj, ali u praksi ima svoje nedostatke. Potrebno mu je vertikalno fokusiranje
Cestica da bi se izbjegao gubitak iona koji imaju komponentu brzine u vertikalnom
smjeru. Ovo se moze postici tako da se polje radijalno smanjuje. Silnice polja su tada
malo otklonjene prema van i na Cestice koje kruze iznad ili ispod srediSnje ravnine ¢e
dijelovati vertikalna sila koja ¢e ih fokusirati. Taj princip je prikazan na slici 4.6.
Problem kod ovog nacina vertikalnog fokusiranja je Sto narusava pocetni prin-
cip rada ciklotrona. Sada frekvencija kruzenja pocinje ovisiti o radijusu kruzenja jer
magnetsko polje B ovisi o r. Kada su u pitanju relativisticke brzine, problem postaje
jos gori jer bi se tada zahtjevalo da se polje B povecava sa radijusom r da bi frek-
venciju zadrzali na fiksnoj vrijednosti. Ovi problemi mogu se rjesiti tako da se uvede
dizajn koji bi podijelio magnetsko polje u sektore u kojima se izmjenjuju podrucja
jakog i slabog polja. Cestice koje kruze u takvom polju prelaze preko granica regija
pod kutevima koji nisu pravi. Kao rezultat dobijemo Cesticu koja osjeca i vertikalnu
komponentu Lorentzove sile svaki put kad prelazi granicu izmedu regija. Ovakvi cik-
lotroni se nazivaju i AVF (eng. azimuthally varying field) ciklotroni i mogu ubrzavati
protone i do energija od 1 GeV. Ciklotron moze ubrzavati i negativne i pozitivne ione.
Kod ekstrakcije negativnih iona mozemo koristiti tanke folije na radijusu ekstrakcije
koje ¢e oduzeti nekoliko elektrona ionu i on ¢e postati pozitivan. Smjer kruzenja je
tada promijenjen i polje sada pomaze da se snop iona izbaci iz ciklotrona. Supra-
vodljivi ciklotroni koriste taj princip ekstrakcije jer je u njima prostor u kojem kruze

Cestice jako mali pa je uobicajena ekstrakcija uvelike otezana. Supravodljivi magnet
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zahtjeva puno manje snage nego onaj koji radi na sobnoj temperaturi i proizvodi
puno jaca polja koja dosezu jakost od 5T. Zbog jakih polja koja proizvode, ovakvi
ciklotroni su jako kompaktni. Radijus ekstrakcije za takve uredaje je priblizno 10 cm.
Nedostatak takvih uredaja je Sto zahtjeva konstantno hladenje, a sustavi za hladenje
su veci od samog ciklotrona. Ali i uz taj nedostatak, takav sistem je i dalje dovoljno

malen da se moze lako prenositi s jedne lokacije na drugu.

4.2.3 Sinkrotron

Sinkrotron je ubrzivac Cestica koji je nastao modifikacijom ciklotrona. Dok se u cik-
lotronu koriste konstantno magnetsko polje i elektricno polje konstantne frekvencije,
sinkrotron koristi promjenjivo magnetsko i elektricno polje promjenjive frekvencije
za usmjeravanje i ubrzavanje nabijenih Cestica. Sinkrotron je takoder akcelerator
kruznog tipa, ali se polumjer putanje Cestice koja se ubrzava ne mijenja. Koristi
se za ubrzavanje Cestica do brzina bliskih brzini svjetlosti Sto kod ciklotrona nije
moguce. Razlog tome je sto kod brzina bliskih brzini svjetlosti poc¢inju biti vidljivi re-
lativisticki efekti. Kako se brzina Cestice priblizava brzini svjetlosti, prestaju vrijediti
nerelativisticki izrazi za energiju Cestice i frekvencija kruzenja vise nije konstantna,
tj. smanjuje se. Konstantna frekvencija kruzenja je nuzan uvjet za rad ciklotrona pa
se njenim mijenjanjem gubi smisao ciklotrona jer kruzenje Cestice i elektri¢no polje
koje ju ubrzava nisu u fazi. U sinkrotronu se taj problem rjeSava promjenjivim elek-
tricnim i magnetskim poljem koji se mijenjaju tako da su elektri¢no polje i kruZenje
Cestice u fazi i tako da se polumjer kruZenja Cestice ne mijenja. Stalan polumjer
Cestice omogucava nam da sinkrotronova vakuumska komora u kojoj se ubrzavaju
cestice ne bude disk kao u slucaju ciklotrona, vec¢ torus. Najveci i najsnazniji sinkro-
tron napravljen u povijesti nalazi se u CERN-u u Genevi i zove se LHC (Large Hadron

Collider) koji sluzi za sudaranje protona energija reda veli¢ine TeV-a.
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5 Metode oblikovanja snopa

Kod lijecenja tumora u radioterapiji, Sirina Braggovog vrha i lateralna dimenzija
snopa Cestica su dosta manji nego Sto je povrSina tumora koji se lije¢i. Stoga nam
je potrebno proSirenje snopa u lateralnom i longitudinalnom smjeru kako bi $to bo-
lje zahvatili ciljani volumen. Postoje dva razli¢ita nac¢ina oblikovanja snopa, a to su
pasivni sustavi oblikovanja i aktivni sustavi oblikovanja. Kod pasivnih sustava, snop
Cestica se prilagodava u tri dimenzije pomoc¢u nepromjenjivih elemenata oblikovanja
polja. Kod aktivnih sustava, ciljni volumen je podijeljen u male sektore koji se onda
popunjavaju finim tankim snopovima odgovaraju¢e doze zracenja. Tanke protonske
snopove sustav za skeniranje pomice pomocu magneta na Zeljene pozicije. Idealna
situacija kod aktivnih sustava je da ne postoji nikakav materijal na putu snopa. Ak-
tivni i pasivni sistemi oblikovanja snopa su krajnji slucajevi, a koriste se nekad i razne

kombinacije navedenih sistema.

5.1 Braggov vrh i prosireni Braggov vrh

Kod oblikovanja snopa postoje termini i pojmovi koji se koriste da bi se opisale pro-
mjene u distribuciji doze kod lijecenja i ti pojmovi e biti opisani u ovom potpoglavlju.

Braggova krivulja je krivulja distribucije doze u apsorberu koji je ozracen mo-
noenergetskim protonskim snopom. U ovom slucaju, nije koristen nikakav uredaj ili
tehnika koji bi modulirali gusto¢u energije snopa. Maksimalna doza blizu kraja do-
sega zove se Braggov vrh. Dubina Braggovog vrha najcesce se oznacava sa zpp. Po-
drucje koje se proteze od povrSine apsorbera do dubine bliske vrhu zove se sub-peak
podru¢je. Podrudje iza Braggovog vrha naziva se distal-falloff podrucje. Braggovu
krivulju s pripadnim Braggovim vrhom mozemo vidjeti na slici 5.1(a).

Prosirena Braggova krivulja je krivulja distribucije doze u apsorberu koji je
ozracen sa snopom koji je namjerno promijenjen da bi se povecala aksijalna di-
menzija podru¢ja Braggovog vrha. To se postize tako da se upravlja sa dosegom i
gustocom energije snopa. Klinicki se to postize kombinacijom vise kvazimonoener-
getskih snopova ili sa snopom koji se konstantno modificira. Vrh koji se dobije naziva
se prosireni Braggov vrh (eng. spread-out Bragg peak, SOBP). ProSirenu Braggovu kri-

vulju s pripadnim vrhom mozemo vidjeti na slici 5.1(b).
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Slika 5.1: Graf raspodjele doze protona u ovisnosti o dubini s naznacenim krivuljama
za energiju protona i LET. a) Braggov vrh b) Prosireni Braggov vrh (SOBP)

5.2 Pasivno oblikovanje snopa

Princip pasivnog oblikovanja snopa je prikazan na slici 5.2. Pocetni uski snop koji do-
lazi iz akceleratora je prvo proSiren u lateralnom smjeru pomoc¢u uredaja za rasprsenje.
Monoenergetski Braggov vrh se prosiri pomoc¢u modulatora da bi pokrio cijelu duzinu
cilinog volumena. Prosireni Braggov vrh se moze pomicati po dubini pomoc¢u apsorp-
cijskih ploca (eng. range shifter, RS). Preostala dva uredaja su specificna za pacijenta
i moraju biti precizno izradeni. Kolimator dozvoljava prolaz samo onom dijelu snopa
koji ¢e pogoditi unutar obrisa ciljanog podrucja i zaustavlja sve Cestice koje su izvan
tog podruc¢ja. Kompenzator prilagodava snop krajnoj dubini uzorka i uzima u obzir
kompoziciju sloZzenog tkiva. Kolimatori su obi¢no napravljeni od mjedi dok su kom-
penzatori napravljeni od laksih materijala (vosak,akril). Veliko ograniCenje pasivhog
sustava oblikovanja je fiksna Sirina prosirenog Braggovog vrha. To moze rezultirati
znacajnom depozicijom doze izvan ciljnog volumena, posebno u dijelu ispred cilj-
nog volumena kada je doseg Cestica namjesten prema krajnjim konturama ciljnog
volumena $to mozemo vidjeti i na slici 5.2 (osjencani dio ispred tumora). U nekim
slucajevima to bi se moglo izbje¢i ozracivanjem po slojevima. Ciljni volumen je po-
dijeljen u dubinske slojeve, koji se uzastopno ozracuju pomocu tzv. "mini-SOBP-a”
(mini spread-out Bragg peak). Dubina i povrSina ozracenosti za svaki sloj se de-
finiraju pomocu varijabilnog "range-shiftera” i varijabilnog kolimatora. Taj princip
mozemo vidjeti na slici 5.3. Ova metoda i dalje nije savrSena jer doza ne moZze va-
rirati unutar jednog sloja, a to bi nam bilo potrebno da bi kompenzirali ozracivanje

blizih slojeva tkiva tijekom ozrac¢ivanja daljnjih slojeva. Opisana metoda dobro radi
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Slika 5.2: Skica pasivnog sistema oblikovanja snopa. Pocetni uski protonski snop se
prosiri pomocu sustava za rasprsenje i zatim se pomocu razlicitih pasivnih elemenata
za oblikovanje snopa prilagodi obliku ciljnog volumena. Grafovi u prvom redu pri-
kazuju Sirinu snopa u lateralnoj ravnini. U tre¢em redu prikazana je raspodjela doze
po dubini (prvo Braggov vrh pa onda proSireni Braggov vrh). Preuzeto iz [3].
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Slika 5.3: Ozracivanje po slojevima koriste¢i varijabilne RS i kolimatore. Preuzeto iz

[3].
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na primjeru sa slike 5.3, ali ne bi dobro radila da se lijeva i desna strana ciljnog vo-

lumena zamjene tako da je sloj manjeg volumena udaljeniji sloj.

5.3 Aktivno oblikovanje snopa

Kod aktivnih sustava oblikovanja, ciljni volumen je podijeljen u slojeve koje pokriva
jedna energija snopa i svaki sloj je prekriven mrezom tocaka (eng. voxels). Ovakav
sustav isporucuje dozu tim tockama u to¢no odredenom redoslijedu. Aktivni sustav
ima nekoliko prednosti:

1) ne zahtijeva opremu koja je specificna za oblik polja i pacijenta osim opreme za
imobilizaciju te se moze ozraciti bilo koji nepravilni volumen

2) doza se moze mijenjati od tocke do tocke i tako se moze izbjeéi isporuka prevelike
doze podrudju ispred tumora te kontrolirati dozu sekundarnih fragmenata i varijacije
RBE

3) materijal izmedu snopa i pacijenta se moze izostaviti ili minimizirati i na taj nac¢in
se smanjuju gubitci snopa i proizvodnja sekundarnih Cestica, prvenstveno neutrona,
koji dodatno ozracuju pacijenta.

Ipak, postoje i nedostatci ovakvog sustava. Ovakav sustav stavlja jako stroge uvjete
na kontrolu i sigurnosne sustave i ima velike zahtjeve na izvedbu akceleratora kao
Sto su stabilnost i moguénost to¢ne reprodukcije pozicije snopa. Polja zracenja kod
aktivnih sustava su modulirana u intenzitetu i imamo vecu fleksibilnost u prilagodbi
raspodjele doze nego kod pasivnih sistema. Za takvu terapiju koristi se termin tera-
pija CestiCnim snopovima promjenjivog intenziteta (eng. intensity-modulated particle
therapy, IMPT). Svako pojedina¢no polje u planu lijeCenja isporucuje optimizirani
i nehomogeni uzorak gustoce zracenja tako da zZeljena raspodjela doze u pacijentu
bude postignuta kad se sva polja iskombiniraju. Dok je kod terapije fotonima modu-
lirana samo gustoca zracenja u ravnini okomitoj na smjer zrake, IMPT ima i dodatni
stupanj slobode u energiji snopa Sto nam omogucava da namjestimo Braggov vrh na

zeljenu dubinu u smjeru snopa.
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6 Usporedba radioterapije fotonima, elektronima i teSkim
ionima

Cilj radioterapije je isporuciti dovoljnu dozu zracenja u tumor da bi tumorske stanice
bile onesposobljene, a pritom se mora voditi racuna da se zdravo tkivo ne oSteti u
procesu lijecenja, odnosno da dobije $to je moguce manju dozu zracenja. To je vazno
kod lijecenja svih oblika tumora, a posebno kad se lijece tumori koji su blizu jako
vaznih dijelova tijela kao Sto su mozak, ledna mozdina, vidni Zivci, srce itd. Zato je
radioterapija fotonima elektronima i teskim ionima intenzivno podrucje istrazivanja
medicinske fizike. U ovom poglavlju usporedit ¢emo radioterapije prema zracenju
koje koriste. Glavni kriterij za usporedbu su raspodjela doze, RBE te cijena i sloZenost

potrebnih uredaja.
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Slika 6.1: Prikaz ovisnosti postotne dubinske doze o dubini u tkivu za elektrone,
fotone, protone i ugljikove ione. Preuzeto iz [20]

Fotoni se smatraju zracenjem niskog LET-a iako je LET dobro definiran samo za
nabijene Cestice, ali se tu pritom misli na LET sekundarnih cestica koje je fotonsko
zraCenje proizvelo. Fotoni najveci dio energije pohranjuju neposredno nakon ulaska

u tijelo. Doza koju foton isporucuje dostize svoj maksimum u prvih nekoliko cen-
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timetara te nakon toga opada. Graficki prikaz ovisnosti postotne dubinske doze o
dubini u tkivu za fotone prikazan je na slici 6.1. Postotna dubinska doza nam govori
koji postotak od najvec¢e moguce doze koju odredena vrsta zracenja moze predati je
pohranjen na toj dubini. Fotoni su bezmaseni i nemaju svoj konacan domet stoga po-
hranjuju energiju na cijelom svom putu. Zato terapija fotonima nije najbolje rjesenje
jer ne posteduju zdravo tkivo ve¢ ga nezanemarivo ozracuju cijelim putem. Fotoni
imaju nizak RBE pa nisu toliko u¢inkoviti u unistavanju tumorskih stanica. Prednost
fotonske terapije je niska cijena i jednostavnost uredaja.

Terapija elektronima je terapija koja se koristi isklju¢ivo za lijecenje povrsinskih
tumora kao Sto su karcinomi koze (melanomi, karcinomi bazalnih stanica, karcinomi
plocastih stanica...) ili tumora koji se protezu do povrsine. Razlog tome je Sto elek-
troni svoju energiju deponiraju gotovo u cijelosti u prvih par centimetara i nakon
toga jako naglo budu zaustavljeni te su stoga pogodni za lijeCenje tumora na povrSini
jer posteduju zdravo tkivo iza tumora. Dozna raspodjela elektrona prikazana je na
slici 6.1. Elektron je puno laksa Cestica od protona i teskih iona te ona u interakciji s
drugim elektronima u tkivu gubi puno ve¢i udio energije pri svakoj interakciji. Elek-
tron je, za razliku od fotona, nabijena cestica, i Coulombski medudjeluje sa drugim
elektronima i jezgrama. Zbog svog jakog medudjelovanja u tkivu i zato sto je lagana
Cestica, elektron se lako rasprsuje i gubi energiju u sudarima. Kao posljedicu imamo
deponiranje energije u prvih par centimetara tkiva. Elektroni koji imaju iste energije
kao i teski ioni, prodorniji su od teskih iona zbog svoje male mase, odnosno puno
vece brzine. Medutim, energije koje se koriste u elektronskoj terapiji su svega ne-
koliko MeV-a i njihov doseg je par centimetara, dok energije koje se koriste za teske
ione prelaze i nekoliko stotina MeV-a. Da bi koristili elektrone za lijecenje dubljih
tumora, morali bi imati puno vece energije da bi se maksimum apsorbirane doze po-
makao dublje u tkivo, a to bi za posljedicu imalo i puno vec¢u apsorbiranu dozu prije
maksimuma i stoga se elektroni koriste iskljuc¢ivo za povrSinske tumore.

Teski ioni imaju nesto drugacija svojstva. To su masivne Cestice i one u interak-
cijama gube manji udio energije. Primarni nac¢in gubitka energije je u sudarima sa
atomskim elektronima. Dok putuju velikim brzinama, udarni presjek za interakciju
teskih iona sa atomima je mali i na poCetku oni gube neznatan dio energije. Kako po-
lako usporavaju, pocinju gubiti sve viSe energije i ve¢ pri kraju svoje putanje oni naglo

izgube vecinu svoje pocCetne energije i to rezultira u pojavi ve¢ opisanog Braggovog
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vrha. Ovakvo ponasanje je klju¢no za primjenu u radioterapiji teSkim ionima jer se
mijenjanjem energije ulaznog iona moZze podesavati dubina Braggovog vrha i time
se osigurava da se vecina energije deponira unutar tumora dok istovremeno zdravo
tkivo dobije jako male doze zratenja. Graficki prikaz ovisnosti postotne dubinske
doze o dubini u tkivu prikazan je na slici 6.1. Protoni i ugljik imaju oStar Braggov
vrh i deponiraju svoju energiju unutar jako malog podrucja koje je uglavhom puno
manje od Sirine tumora. Zbog toga se doze u lijeCenju isporucuju u serijama Braggo-
vih vrhova da bi se proizveo proSireni Braggov vrh (SOBP). Nakon Braggovog vrha,
doza zracenja koju teski ioni isporucuju, gotovo trenutno pada na nulu i posteduje se
zdravo tkivo koje se nalazi iza tumora. Zbog toga je radioterapija protonima i tezim
ionima jako pogodna za lijeCenje tumora koji se nalaze blizu jako osjetljivih podrucja
i vitalnih organa i za tumore koji se nalaze dublje u tijelu. Postoje dvije vazne raz-
like u lijeCenju protonskim i ugljikovim snopovima. Prva razlika je u tome Sto se
za ione ugljika RBE znacajno poveca unutar Braggovog vrha pa je terapija ugljikom
ucinkovitija u unistavanju tumorskih stanica sto je prednost u lijeCenju. U podrucju
prije vrha zracenje je niskog RBE-a i ne uzrokuje veliku Stetu zdravom tkivu (slika
3.2). RBE za ugljik je nekoliko puta vedi nego protonski RBE u podrucju Braggo-
vog vrha. Fotonska i elektronska terapija su manje uc¢inkovite za unistavanje tumora
od radioterapije protonima i ugljikom jer imaju najmanji RBE u podruc¢ju tumora.
Njihov RBE je svugdje 1. Druga razlika je Sto zracenje ugljikom ostavlja tzv. rep
(eng. tail) u raspodjeli apsorbirane doze iza Braggovog vrha (slika 6.1). Kod ug-
ljika imamo pojavu fragmentacije u lakse ione niskog LET-a koje nastavljaju svoj put
i nakon Braggovog vrha i ostavljaju malu dozu zracenja (rep) iza tumora, a doza u
tumoru se smanji.

Vazan kriterij usporedbe razli¢itih radioterapija je ozracenost zdravog tkiva jer
veca primljena doza povecava rizik za nastanak novog karcinoma. Fotoni su uvijek
prisutni u zalutalom zracenju kojem je izloZeno zdravo tkivo, no oni imaju i najmanji
RBE. Od ostalog zracenja koje moze biti prisutno najvazniji su neutroni i poZeljno je
da u zalutalom zraCenju nema neutrona jer su oni najopasniji za zdravo tkivo buduéi
da imaju veliki RBE. Kod protona i ugljika uvijek nastaju neutroni pa je to mana u
odnosu na fotonsku radioterapiju kod koje neutrone mozemo izbjeéi ako koristimo
dovoljno malu energiju snopa (koriste se 6MV snopovi). S druge strane, mjerenja

i Monte Carlo simulacije su pokazali da je unato¢ doprinosu neutrona , za zdravo
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tkivo/organe izvan tumora ukupna doza u radioterapiji teSkim nabijenim cesticama
ipak puno manja nego u radioterapiji fotonima (ovisno o tkivu/organu i vrsti tret-
mana ¢ak i do 2 reda velic¢ine). Zato je terapija teskim nabijenim Cesticama posebno
pozeljna pri lijecenju tumora kod djece jer je za djecu posebno vazno smanjiti rizik
za nastanak novog tumora.

Iz svega navedenog mozemo zakljuciti kako je terapija protonima i ugljikom
jako korisna i prakti¢na za lijecenje odredenih tumora (npr. dublje pozicioniranih).
Medutim, takve terapije nisu jo$ rasirene primarno zbog financijskih razloga. Puno
veca cijena gradnje, uredaja i edukacije osoblja daje u konacnici znatno vecu cijenu
lijecenja protonskom radioterapijom u odnosu na lijeCenje klasi¢cnom radioterapijom
fotonima i elektronima. Za radioterapiju ugljikom cijene su jo$ puno vece. Stoga je,
nazalost, ekonomska neisplativost takvih centara glavni uzrok malog broja centara
koji koriste snopove protona i iona ugljika. Za terapiju fotonima i elektronima koriste
se linearni akceleratori dok se za terapiju protonima i ugljikom moraju nabaviti puno
skuplji i zahtjevniji ciklotroni i sinkrotroni. Postoji svega nekoliko desetaka centara u
cijelome svijetu u kojima se lijeci ugljikovim i protonskim snopovima, ali zbog velike
prednosti u lijeCenju tumora jos je Cetrdesetak centara trenutno u izgradnji i joS tride-
setak koji su u planu ([15]). U dodatku se nalaze informacije o terapijskim centrima

u svijetu.
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7 Zakljucak

U radu je opisana radioterapija kao grana medicinske fizike koja se bavi proucavanjem
zraCenja u svrhu lijeCenja tumora. Fokus je stavljen na radioterapiju teskim ionima
i njenu usporedbu sa terapijom fotonima i elektronima. Prvo je dana fizikalna po-
zadina potrebna za razumijevanje radioterapije. Opisani su procesi kojima zracenje
medudjeluje sa materijalom kojeg ozracujemo. Zatim su se razmatrali radiobioloski
ucinci na tijelo ¢ovjeka odnosno kako pojedina vrsta zracenja utjece na bioloske pro-
cese u tijelu. Opisane su i najvaznije fizikalne veli¢ine koje se koriste u radioterapiji.
Zatim je dan pregled uredaja koji se koriste u radioterapiji fotonima, elektronima i
teskim ionima i metode koje se koriste u oblikovanju snopova zracenja. I za kraj je
dana usporedba radioterapije fotonima, elektronima i teskim ionima. Zakljuceno je
da je terapija teSkim ionima superiornija u lijeCenju vecine tumora od terapije fo-
tonima i ugljikom i predmet je istrazivanja u medicinskoj fizici. Medutim, najveci
problem je financijska neisplativost takvih terapija Sto je glavni razlog jos uvijek ma-

log broja centara u svijetu.
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Dodaci

Dodatak A Radioterapijski centri u svijetu

Ne postoji velik broj centara u kojima se radi terapija protonima i ugljikom. U SAD-
u postoji 37 centara u kojima se radi protonska terapija, ali nemaju nijedan centar
u kojemu se radi terapija ugljikom. U Europi takoder postoji preko 30 centara za
protonsku terapiju medu kojima su 4 centra koji uz protonsku terapiju rade i tera-
piju ugljikom. To su centri u Wiener Neustadtu u Austriji, Heidelbergu i Marburgu u
Njemackoj te u Paviji u Italiji. U Kini, Japanu i Koreju postoji jo§ dvadesetak centara
od kojih 8 radi terapiju ugljikom, sto bi znacilo da u svijetu postoji svega 12 centara
za terapiju ugljikom te je to samo potvrda koliki se ogromni novci moraju uloziti u
takve centre. Najstariji centar za Cesti¢nu terapiju koji je jo$ u funkciji, nalazi se u
Moskvi (u funckiji od 1969.) i koristi protone za terapiju te sinkrotron za ubrzavanje.
Maksimalna energija snopa je 250 MeV-a. Najnoviji otvoren centar je takoder centar
za protonsku terapiju. Otvoren je 2020. u gradu Fairfaxu u Sjedinjenim Americkim
Drzavama. Za ubrzavanje iona koristi ciklotron i maksimalna energija snopa je 230
MeV-a. Svi protonski centri u svijetu omogucavaju maksimalnu energiju protonskog
snopa izmedu 220 MeV-a i 250 MeV-a i koriste ciklotrone i sinkrotrone za ubrzavanje.
Kod centara za lijeCenje ugljikom koriste se isklju¢ivo sinkrotroni jer su nam potrebne
vele energije snopa. Maksimalne energije snopova ugljikovih iona kre¢u se izmedu
400 i 500 MeV-a po nukleonu. Jedini centar koji maksimalnom energijom snopa od-
skace od drugih je HIMAC centar u Chibi u Japanu koji postize maksimalne energije
snopa od 800 MeV-a po nukleonu. Vedina centara je otvorena u 21. stolje¢u, a najvedi
broj u posljednjih 10 godina. Popis centara za protonsku terapiju i terapiju ugljikom
moze se nac¢i na web stranici u literaturi ([15]). Skraceni prikaz broja centara po

drzavama moze se vidjeti u tablici A.1.

45



.. 253 MeV (p),
Austrija 1p+C 403 MeV/u (C) 2016 (p), 2019 (C)
. 230-250 MeV (p),
Kina 1p,1C,1p+C 400-430 MeV/u (C) 2004-2019
Ceska 1p 230 MeV 2012
Danska 1p 250 MeV 2019
230-250 MeV,
Engleska 5p jedna iznimka (62 MeV) 2018-2019, 1989
Francuska 3p 230-235 MeV 2014-2018
) Y 230-250 MeV (p),
Njemacka 4p,2p+C 430 MeV/u (C) 1998-2015
Indija 1p 230 MeV 2019
230-250 MeV (p),
Italija 2p,1p+C jedna iznimka 60 MeV, | 2011-2014, 2002
480 MeV/u (C)
220-250 MeV (p),
Japan 15p,5C, 1 p+C 320-800 MeV/u (C) 1998-2019
Poljska 1p 230 MeV 2011
. 1969, 1999,
Rusija 5p 200-250 MeV 2016.2019
Juzna Koreja | 2 p 230 MeV 2007, 2015
Spanjolska | 2p 220-230 MeV 2019,2020
Svedska 1p 230 MeV 2015
‘. 1984, 1996,
Svicarska 1p 250 MeV 2013, 2018
Tajvan 1p 230 MeV 2015
Nizozemska | 3 p 230-250 MeV 2018-2019
220-250 MeV,
SAD 37p jedna iznimka 60 MeV 1990-2020

Tablica A.1: Skracdeni prikaz terapijskih centara u svijetu po drzavama. Oznaka p
oznacava centar za protonsku terapiju, oznaka C oznacava centar za terapiju uglji-

kom
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