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1. Bevezetés 

1.1. A proton terápia történeti áttekintése  

 

Az ősrobbanás elmélete szerint nagyjából 13,4 

milliárd éve a hidrogén volt az első elem amely 

kialakult az Univerzumban. A proton létezését 

Ernest Rutherford bizonyította 1919-ben. Robert 

Wilson 1946-ban publikált cikkében veti fel 

először, hogy a mesterségesen felgyorsított 

protonok alkalmasak lehetnek sugárterápiás 

alkalmazásra, ugyanebben a cikkben tisztázza a 

biofizikai alapokat is.(Wilson 1946). 1954-ben az 

UC Lawrence Berkeley Laboratory először 

alkalmazott proton nyalábot emberek kezelésére, 

(Lawrence et al 1958). 

Az ezt követő években számos technikai 

újdonság, mint például proton sugársebészeti 

technikák agy tumorok kezelésére a Gustaf-

Werner Intézetben 1957-ben, látott napvilágot. A 

kis koponyaűri céltérfogatok sugársebészeti 

ellátása a Harvard Cyclotron Laboratory-ban 

került bevezetésre 1962-ben, (Kjellberg et al 

1962). 

A folyamat, mely során a sugárterápiában 

kulcsszerepet játszó technológiák kialakultak 

folytatódott, a gyorsítók, a mágnesesen vezérelt 

nyalábok, a CT és az MR képalkotás formájában. 

A 70-es 80-as években számos intézet, közöttük a 

PSI Svájcban, elkezdett betegeket kezelni 

protonokkal. 

Az első kórházi körülmények között alapított 

proton terápiás központ a Clatterbridge Cancer 

Centre 1989-ben nyílt az Egyesült Királyságban, 

alacsony energiájú proton nyalábokat használva. 

Az első nagy energiás központ a Loma Linda 

UMC, Kaliforniában 1990-ben nyitotta meg 

kapuit. 

 

A Particle Therapy Cooperative group (PTCOG) 

adatai alapján 2018-ban 71 regisztrált specializált 

proton terápiás centrum létezett világszerte. A 

kezelt betegek száma ezzel a modalitással elérte a 

149.345-öt 2016 végére.  

A protonterápia használatának indokai szorosan 

kötődnek a sugárbiológiához (Jackel 2009). A 

proton nyaláb daganatos sejtekre koncetrálásának, 

egyúttal a sugárzásnak a környező szövetekben 

kifejtett káros mellékhatásai elkerülésének vagy 

minimalizálásának a neve dózis konformitás. 

Weber a betegekben létrejövő térbeli dóziseloszlás 

magasabb színvonalában látja a protonterápia 

alkalmazásának indokát (Weber et. al 2009). 

Ugyancsak Weber állapította meg, hogy a 

protonterápia előnye, mely a magas konformitású, 

homogén dózis közlése a tumorral, nagyban 

csökkent a fotonterápiában bekövetkezett 

fejlődésnek köszönhetően. 

A kutatások igazolják, hogy a proton terápia 

előnyös mivolta az ép szövetek kímélésében még 

soha nem volt ennyire fontos (Valdivieso et al 

2012), mivel a felnőttek mintegy 65%-a, a 

gyerekek 80%-a éli túl öt évvel a daganatos 

diagnózist. 
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2. Fizikai alapok 
 

Ahogy már említettük az univerzumban kialakuló 

első elem a hidrogén volt és a proton a hidrogén 

atommagja. Egységnyi pozitív töltést hordoz (1,6 

x 10
-19

 Coulomb) és a tömege 1,6 x 10
-27

 kg, ami 

hozzávetőlegesen 1840-szerese az elektron 

tömegének. 

A protonok töltöttségükből kifolyólag, ahogy 

anyagon haladnak át, kölcsönhatásba lépnek az 

atomok elektronjaival és atommagokkal a 

Coulomb erő közvetítésével. Atommagban lezajló 

folyamatok ugyancsak lehetségesek, de roppant 

ritkák. A Coulomb erő hatására létrejövő 

kölcsönhatások lehetnek rugalmatlan ütközések 

elektronokkal vagy rugalmas szóródások. 

Rugalmatlan ütközésekben a protonok elveszítik 

kinetikus energiájuk egy részét, amelyet 

ionizációra illetve gerjesztésre fordítanak. A 

proton nyaláboknak meredek laterális eloszlása 

van, mivel a nehéz töltött részecskék kisebb 

szögben szóródnak az anyagban, mint egy 

elektron nyaláb. 

 

 

 

 

1. ábra: proton kölcsönhatások sematikus illusztrációja: (a) energiavesztés 

rugalmatlan ütközésben, (b) pályaváltozás rugalmas szóródással az atommagon, (c) proton és 

másodlagos részecskék kiszakítása az atommagból rugalmatlan magkölcsönhatásban, (p: proton, e: 

elektron, n: neutron, γ: gamma foton), (Wayne et al, 2015) 
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A fajlagos fékezőképesség (egységnyi hosszon 

elszenvedett energiaveszteség g/cm2-ben mérve) 

protonokra magasabb alacsony rendszámú 

elemeknél, mint magas rendszámúaknál. Egy 

g/cm2 alapon számolva az alacsony rendszámú 

anyagok effektívebbek a protonok lassításában, 

energiavesztésében, míg a magas rendszámú 

elemek nagyobb szögben szórják a protonokat. 

Ennek megfelelően, a szóró fóliáknak magas 

rendszámú anyagból kell készülnie, hogy 

minimális energiaveszteség mellett szórják a 

fotonokat, továbbá amennyiben energiacsökkentés 

a cél minimális szóródás mellett, úgy alacsony 

rendszámú anyagok kívánatosak. A magas és 

alacsony rendszám kombinációja segíthet a 

szóródás és az energiacsökkentés 

megvalósításában. Az atommaggal történő 

magreakciókat okozó ütközések ritkák, az ilyen 

ütközések termékei a gerjesztett atom, másodlagos 

protonok, neutronok és néhány esetben α-

részecskék.  

 

2.1. Bragg csúcs 
 

A fékezőképesség egy részecske átlagos 

energiavesztesége egységnyi hosszon az 

anyagban. A lineáris fékezőképességet MeVcm
-1

-

ben mérjük, Ez egészen egyszerűen azt mutatja 

meg, hogy egy részecske mennyi energiát ad le 

egyetlen cm anyagban való áthaladás során. Ezt 

gyakran a részecske lineáris energiaátadásának 

(LET) is nevezik. A sugárzás biológiai hatása 

erősen korrelál a részecskék LET értékével. 

Egy töltött részecske energiavesztesége az 

ionizáció folytán arányos a töltése négyzetével és 

fordította arányos a sebessége négyzetével. Ez 

gyakorlatban azt jelenti, hogy ahogy egy 

részecske halad az anyagban energiát veszít a 

pályája mentén, és ahogy a sebessége közelít a 

nullához az energiaveszteség mértéke maximumra 

ugrik. A mélydózisgörbe követi az 

energiaveszteség karakterisztikáját. 
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2. ábra: Egy proton nyaláb tipikus mélydózis görbéje 

 

 

Könnyen belátható, hogy egy mono-energetikus 

proton nyaláb nem képes lefedni egy kiterjedt 

kezelési régiót az igen éles Bragg csúcs miatt. 

Eltérő energiájú és intenzitású proton nyalábokat 

összegezve a Bragg csúcsok kumulálódnak és egy 

kiterjedt Bragg csúcsot (SOBP) alkotnak. 

 

3. ábra: kiterjedt Bragg csúcs (SOBP).  Az eltérő intenzitású és energiájú nyalábok dózis maximumai 

összeadódnak és kiterjedt csúcsot alkotnak, ezáltal lehetővé téve kiterjedt tumor lokalizációk kezelését 

is 
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2.2. Nyaláb előállítás 
 

A protonokat lehet gyorsítani lineáris gyorsítóban, 

szinkrotronban vagy ciklotronban. A klinikai 

gyakorlatban alkalmazott gyorsítók egy 

alapelvben meg kell, hogy egyezzenek, mégpedig, 

hogy rövid idő alatt elegendően nagy intenzitású 

és energiájú nyalábot kell, hogy generáljanak 

ahhoz, hogy a kezeléseket rövid idő alatt be 

lehessen fejezni (2-3 perc). Lineáris gyorsítókat 

ritkán alkalmaznak egészen egyszerűen óriási 

helyigényüknél fogva. A szinkrotronok és 

ciklotronok számos aspektusban különböznek, 

mind nyaláb specifikációk, mind helyigényüket 

tekintve. A ciklotronok nehezek és korlátozott az 

energia variabilitásuk. A legtöbb esetben izokrón-

ok, vagyis minden részecske a gyorsítóban azonos 

frekvencián kering, ezáltal lehetővé téve a 

folyamatos nyalábot és nagy dózisteljesítményt. A 

szinkrotron egy kör alakú gyorsító gyűrű. A  

szinkrotronok energia szelekció szempontjából 

sokkal nagyobb szabadságot biztosítanak, ami 

óriási előny a ciklotronokkal szemben. Ezek 

mellett a ciklotronokra jellemző másodlagos, szórt 

sugárzás sincs jelen a szinkrotron esetében, így 

kedvezőbb választás lehet. Mindezek mellett a 

szinkrotronok sokkal nagyobbak és impulzus 

üzemmódban működnek. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Típus Szinkrotron 

(gyors ciklus) 

Szinkrotron 

(lassú ciklus) 

Ciklotron 

Energia szint 

variábilitás  

folyamatos folyamatos rögzített 

méret (átmérő) [m]  10 6 4 

Átlagos teljesítmény 

(nyalábbal) [kW]  

200 370 300 

Ismétlési frekvencia 

[Hz]  

60 0.5 folyamatos 

beam-on time Impulzus üzemmód 20% folyamatos 

1. táblázat: Gyorsító technológiák összehasonlítása néhány paraméter alapján (Coutrakon et al., 1999) 
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2.3. Nehéz töltött részecskék 
 

A nehéz töltött részecskék egyik alapvető 

tulajdonsága a jelentősen megemelkedő lineáris 

energiaátadás (LET) a protonokhoz képest, ami 

felelős a relatív biológiai hatásukért (RBE). Ennek 

megfelelően az ion energia, ami a mélyen fekvő 

tumorok kezeléséhez szükséges jóval nagyobb, 

mint protonok esetében. A részecskék gyorsítása 

szinkrotronban komplexebb és költségesebb, mint 

ciklotronban. Habár van néhány centrum, ahol 

szinkrotron alapú nehézion terápia honosodott 

meg. 

A nehézion források sokkal bonyolultabbak, mint 

a proton források, ahol egyszerű, nagy tisztaságú 

hidrogén gáz elegendő. A szinkrotronba emittálás 

előtt az ionokat elő kell gyorsítani egy lineáris 

gyorsítóban néhány MeV/u-ra. Egy ilyen linac 

számos RF üreget tartalmaz és néhány méter 

hosszú. Mindezek a komponensek a nehézion 

terápiát sokkal költségesebbé teszik, mint a 

protonterápia. A ciklotron alapú rendszerek 

folyamatos nyalábot, míg a szinkrotron rendszerek 

impulzus üzemű nyalábot biztosítanak. Az utóbbi 

előnye, hogy a nyaláb paraméterek úgy, mint 

energia, fókusz és intenzitás impulzusról 

impulzusra változtathatóak. 

 

2.4. Nyalábtranszport 
 

Egy tipikus proton centrum egy gyorsítóból és 

néhány kezelőhelyiségből áll. Egyetlen gyorsító 

képes kiszolgálni számos kezelőt, a 

nyalábtranszport mágnesekkel van kontrollálva, 

hogy a megfelelő kezelőhelyiségbe vezessék a 

nyalábot. A nyaláb fókuszált és az átmérője 

minimálisra van szűkítve, amennyire csak 

lehetséges, csupán amikor a kezelőhelyiségbe és 

akkor kerül kiterjesztésre a kívánt szélességben. 

Két alapvető nyalábmódosító módszer létezik arra, 

hogy dózist a céltérfogatra szabjuk. 
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4. ábra: Az UCLH komplex proton terápiás centrumának vázlati rajza 

  

 

 

2.5. Passzív nyaláb 

A passzív nyaláb technikák dupla szóró 

rendszerrel vagy bolygó mágneseket szóró 

kompenzátorokkal kombinálva hozzák létre a 

nagy kiterjedésű részecske nyalábokat (Hug, 

2001). A mező ezek után lesz behatárolva a tumor 

keresztmetszetének megfelelően egyedi vagy 

multileaf kollimátor segítségével. Az SOBP 

kialakításához egy forgó modulátor kerék van a 

nyaláb útjában. Ez a berendezés különböző 

vastagságú anyagot helyez a nyaláb útjába, ezáltal 

egy periodikusan változó mélység modulációt 

alakít ki. Ezek alternatívájaként egy statikus 

változó vastagságú szűrő is alkalmazható. Ez a 

merev-szűrős elrendezés, ahol energiaelnyelő 

rudakkal kerül kialakításra a mező homogenitása 

laterálisan. Valamennyi modulátor kerék vagy rúd 

egy adott SOBP-hez van rendelve és a tumor 

mélységének, kiterjedésének függvényében van 

kiválasztva. Az SOBP a tumor legtávolabbi 

pontjához való hangolásához további távolság 

modulációra van szükség. Végül, minden beteg 

minden mezejéhez individuális kompenzátor 

készül, hogy a dózis eloszlást a tumor alakjára 

szabja. Mivel az SOBP kiterjedés konstans a 

tumor szélességében, a mélyebben fekvő területek 

dózis ellátottsága a sekélyebben fekvő ép szövetek 

nagy dózisú területeivel szorosan összefügg 

(Khan, 2014). 
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5. ábra: Passzív szóró rendszer 

 

 

 

 

2.6. Aktív nyaláb  

Egy másik módja a nyaláb leadásának az aktív 

nyaláb technika vagy pencil beam technika 

(Verhey et al 1998). Ez a rendszer kiaknázza azt a 

tényt, hogy a részecskék rendelkeznek töltéssel, és 

egy jól fókuszált nyalábot két mágneses dipól 

eltérítheti és ezáltal végigpásztázható a kezelési 

mezőt. A Svájci PSI volt az első, aki gyakorlatba 

ültette a proton nyalábokkal való pásztázást, a 

rendszerükben a célterület voxelekre van osztva és 

minden voxelhez tartozik egy külön dózis szint, 

amelyet a rendszer a Bragg csúcs voxelbe 

pozícionálásával fed le. Szinkrotronnal előállított 

nyaláb esetében az energia változtatható 

impulzusról impulzusra annak érdekében, hogy a 

nyaláb idomuljon az adott voxel mélységéhez. 

Ezzel a módszerrel a céltérfogatot végig lehet 

pásztázni 3 dimenzióban és a dóziseloszlás 

irreguláris alakzatot is fel tud venni, bármiféle 

passzív abszorbens vagy betegspecifikus eszköz 

nélkül, mint például kompenzátorok vagy 

kollimátorok. Tehát a magas dózisok a proximális 

részeken is konformizálhatóak és minimalizálható 

a nem-target térfogatok azon része, amely magas 

LET értékű sugárzást kap. A pásztázó nyaláb 

techinka ideális az intenzitás modulált 

protonterápia kivitelezéséhez. (IMPT)  
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6 ábra: pásztázó nyaláb rendszer 

 

 

Van néhany egyértelmű előnye az aktív pásztázó 

technológiának a passzív rendszerekkel szemben, 

a) „festeni” tudja a dóziseloszlást b) magas 

hatásfokú felhasználása a nyalábnak a passzív 

technikával szemben, ahol a nyaláb több, mint 

50%-a elnyelődik vagy szóródik c) nem igényel 

betegspecifikus eszközöket d) a neutron 

háttérsugárzás jelentősen csökkenthető és e) 

lehetővé teszi az IMPT-t. Természetesen vannak 

hátulütői is és a legnagyobb az ún. interplay 

effektus, amely a szervmozgásokból adódik. 

 

3. Dozimetria 
 

3.1. Ion kamrák 
 

A vízben elnyelt dózis meghatározása jelenleg 

valamennyi ionterápiás centrumban ionkamrával 

végzett dozimetrián alapszik (Makie et al. 1985, 

Boyer et al 1985). Erre a célra a piacon elérhető 

ionkamrákat alkalmaznak (leginkább 

gyűszűkamrákat), amelyeket egy secondary 

standard laborban kalibrálnak (SSDL) Co-60 

mezőben, vízben elnyelt dózisra. Ez az eljárás az 

ajánlott a legutóbbi Nemzetköti Atomenergia 

Ügynökség által kiadott Code of Practice-ban is, a 

technical report series TRS-398-ban, amely 

jelenleg a nemzetközi ajánlás az ion nyalábok 

klinikai dozimetriájában 50 és 250 MeV 

tartományban (Mackie et al 1997).  

 

3.2. TLD és filmdozimetria 
 

Bármilyen szilárdtestdetektor ion nyaláb 

dozimetriára való alkalmazása esetén általános 

probléma a jeleltolódás megnövekedett LET 

értékű területeken. Ez az effektus protonokra nem 

túl jelentős, és korrigálható a mélység 

függvényében, így, akár abszolút dozimetria is 

végezhető proton mezők esetén. Nehezebb ionok 

esetében a LET növekedés jóval nagyobb és ezek 

mellett a mag fragmentációja miatt a  LET érték a 

mélység függvényében nagyban változik (Dong, 

2015). Ezért nem lehetséges TLD-t vagy 

filmdozimetriát alkalmazni abszolút dózis 
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meghatározására. Sokkal inkább relatív 

mérésekhez és minőségbiztosítási ellenőrzésekhez 

alkalmazhatóak.(Jackson et al 2012).  

 

3.3. Dóziseloszlás verifikálása 
 

Passzív nyaláb technika esetében a proton vagy 

ion nyaláb dozimetriai verifikációja gyakorlatilag 

megegyezik a konvencinális (non-IMRT) 

sugárterápia verifikációjával. Ilyen esetben a mező 

megmérhető például egy ion kamrával, ami végig 

pásztázza a mezőt egy vízfantomban. Aktív 

pásztázó nyaláb esetében ionkamrás, pásztázó 

mérés nem lehetséges, hanem többcsatornás 

mérőrendszert szükséges alkalmazni a megfelelő 

verifikáció érdekében. Erre a célra dedikált 

rendszerek lettek kifejlesztve, amelyek lehetővé 

teszik, például, számos független ionkamra 

pozícionálását egy vízfantomban és dózis mérését 

több pontban egyidejűleg (Sisterson J. 2005). 

Másik lehetőség többcsatornás detektorok 

alkalmazása, mint például 2D ionkamra mátrix 

detektorok. Habár a dózis kvantitatív 

meghatározására nem alkalmas, a film dozimetria 

fontos részét képezi a besugárzási mezők 

geometriai ellenőrzésének. 

 

3.4. Nyalábkalibrálás 
 

Csakúgy, mint a dozimetriai verifikáció esetében a 

nyaláb kalibrálása passzív rendszereknél 

ugyanúgy végezhető, mint a konvencionális 

sugárterápiában. Ez tipikusan minden besugárzási 

mező monitor unit kalibrálását jelenti a referencia 

pontban. Ha a nyalábtranszport rendszer 

megfelelően van modellezve akkor egy empirikus 

kalibráció lehetséges a nyalábalkotók valamennyi 

kombinációjára (Kooy et. al 2003). Aktív pásztázó 

nyaláb energiaválasztó rendszerrel való 

kombinálásánál a kalibrálásnak legtöbbször 

energia specifikusan kell megtörténnie, vagyis 

valamennyi nyalábenergiára el kell végezni annak 

érdekében, hogy megfelelő besugárzási mezőt 

lehessen kialakítani.  Ebben az esetben a 

referencia pont elhelyezése történhet az egyes 

nyaláb belépéseknél, mintsem az SOBP 

régiójában, ahogy a passzív rendszereknél láttuk 

(Jackel et. Al 2004). 

 

4. Besugárzástervezés 
 

Míg az aktív pásztázó rendszerhez egy kísérleti 

besugárzástervező-rendszer (TPS) készült 

(Kramer et. al 2000, Jackel et al 2001), amely 

megfelel a pásztázó technika követelményeinek, 

addig a passzív technika egy modulátor 

segítségével éri el az előírt homogén biológiailag 

effektív dózist egy mezőnél. Egy 3D pásztázó 

rendszerrel majdnem tetszőleges alakú SOBP 

alakítható ki. A kiterjesztett Bragg csúcs alakja a 

besugárzási mező minden a rendszer által 

pásztázott pontjában optimalizálásra szorul. A 3D 

rendszer bevezetésének van néhány nagyon 

jelentős következménye a TPS-ekre nézve: 

 A részecskeszámot és az energiát minden 

pásztázott pontban különállóan 

optimalizálni szükséges. 
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 Az intenzitásmodulált részecsketerápia 

lehetőségét figyelembe kell venni. 

 A besugárzási terv minden mezejét 

ugyanazon a napon szükséges leadni, hogy 

a beállítási pontatlanságokból adódó 

dóziseloszlásbeli hibákat kiküszöböljük. 

 A frakciódózis minden beteg esetében 

variálható legyen. 

 A nyalábadatok (energia, pozíció, 

részecskeszám minden pontban) 

optimalizáltak minden beteg minden 

mezejéhez. 

 Egy relatív biológiai hatásosságot számoló 

(RBE) modell, amely lehetővé teszi RBE 

számolását minden pontban. 

 

4.1. Képalkotás a besugárzástervezéshez 
 

Habár standard eljárás a CT és MR képek 

alkalmazása a tumor és az ép szervek 

berajzolásakor, addig a CT információ, az az 

elektron denzitásn egyetlen kvantitatív forrása, 

amely szükséges az ionok hatótávolságának 

meghatározásához a szövetek között. A CT 

számokat vízre vonatkoztatott ion 

hatótávolságokra kalibráló átváltás szükséges. 

Ezek az összefüggések empirikusak és csupán egy 

jól definiált képalkotási protokoll esetén 

alkalmazhatóak (Jakel et al. 2000). 

 

4.2. Dózis számítás 
 

Dózis számítás aktív pásztázás esetében a mért 

mélydózisgörbéken nyugszik, mintsem az SOBP 

mért adatain modulátorok alkalmazásánál, 

azonban minden energia adataira szükség van. Ha 

az alkalmazott dózis variálható, abban az esetben 

a számításokat elnyelt dózisra és abszolút 

részecskeszámra kell alapozni a relatív számítások 

helyett. Az elnyelt dózis számításához a teljes 

adathalmaz szükséges, amely magában foglalja az 

atommagból kiszakadó részecskéket is. Mielőtt a 

valós dózisszámítás elindul, a céltérfogat 

szeletekre lesz osztva radiológiai mélység alapján 

(Itt a passzív rendszer esetében alkalmazott 

gyakorlati módszerek használhatóak a 

hatótávolság kiszámítására). Ezek után minden 

szelet egy adott gyorsító energiához tartozik, a 

rácsszkenner pásztázó pozíciói egy négyzetes 

rácsként vannak definiálva minden energiához. 

Utolsó lépésként a részecskeszám kerül 

optimalizálásra, amíg az előírt dózist sikerül elérni 

az adott pontban. 

 

4.3. Intenzitásmodulálás és dózis 

optimalizáció 
 

A legkézenfekvőbb (biológiailag effektív) 

dózisoptimalizálás az egy mező uniform 

dózisoptimalizálás. Passzív rendszer esetében ez a 

modulátor alakjának optimalizálásával, annak 

elkészítésekor érhető el. Protonok esetében a 

homogén elnyelt dózis a mélység modulálásával 

biztosított. Nehezebb ionok esetében az RBE 

növekszik a LET értékek miatt és ennél fogva 

elnyelt dóziscsökkentésre van szükség (Kempe et 

al 2007). Aktív rendszereknél jóval több 

rugalmasság van jelen egy mező lehetséges 

optimalizálásánál. A mélydózis modulálásával 
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jelentkező kiegészítő szabadsági fok teret ad 

számos egyéb technikának, mint a személyre 

szabott biológiai modellezés és az intenzitás 

modulált protonterápia (IMPT) (Sarfehnia et al 

2010). Az IMPT sokféleképpen megvalósítható, 

mint azt látni fogjuk: egy IMRT típusú 

dózisoptimalizálással két dimenzióban (a mélységi 

modulációt nélkülözve), egy 2+1 dimenziós 

optimalizálással (egy hozzáadott, de rögzített 

mélydózis modulálással) vagy egy valódi 3D 

optimalizálással minden egyes pásztázott pontban. 

Minél több szabadsági fokot iktatunk be, annál 

fontosabb, hogy megfelelő és átfogó 

dózismegszorításaink legyenek, annak érdekében, 

hogy az optimalizálás ne degenerált megoldásokat 

eredményezzen.(Lomax A. J. 2008). 

 

5. Sugárbiológia 
 

Bármely sugárzás Relatív Biológiai Effektivitása 

(RBE) azt mondja meg, hogy egy adott sugárzás 

biológiai, sejtpusztító hatása hányszorosa a 

250kV-os röntgensugárzásénak. A kiválasztott 

biológiai végpont lehet sejthalál, szöveti 

károsodás, mutáció vagy bármely más végpont. 

RBE összehasonlításnál a referenciasugárzás néha 

Co-60 γ-sugárzás vagy nagyenergiájú 

röntgensugárzás, amelyeknek az RBE értéke 0.85 

± 0.05 (250-kV rtg-hez viszonyítva) (Khan, 2014). 

A protonok RBE érékét nem lehet rögzíteni, de a 

70-250MeV-os tartományban tipikusan 0,9 és 1,9 

között vannak egy elfogadott 1,1-es értékkel a 

klinikai alkalmazásokban. Ennek 

eredményeképpen az egyenértékű Co-60 dózis a 

proton dózis 1,1-szerese. Ez a számolt dózis 

definíció szerint a Cobalt Gray Equivalent (CGE) 

dózis és modalitások közötti összehasonlítások 

céljából származtatják (Weber et al., 2006). 

Az atommaggal bekövetkező kölcsönhatásoknak 

három okból is nagyon nagy jelentősége van a 

protonterápiában. Először is hozzájárulnak az 

elnyelt dózishoz. Másodszor, nagy LET értékkel 

rendelkezhetnek, ami RBE érték növekedést 

eredményez. Harmadszor, másodlagos 

neutronokat keltenek, amelyek dózist közölnek a 

célterületen kívüli szövetekkel (Paganetti, 2002). 

Az általános analitikus módszerek proton 

dózisszámításra becsléseket tartalmaznak, 

amelyek a származtatott elnyelt dózisba 

pontatlanságokat eredményezhetnek. Az 

elektromágneses kölcsönhatásokból eredő dózis 

mellett (Petti 1992), a proton terápia dózisa 

részben a másodlagos protonokból, 

deuteronokból, tritonokból, 3-He és α-

részecskékből áll, amelyek magkölcsönhatások 

eredményeképpen szabadulnak ki.  A dózis 

felépülési tartomány (build-up) effektus a Bragg 

görbe belépésénél (ami a térbeli mintája a 

dózisnak a mélység függvényében) a másodlagos 

részecskéknek tulajdonított és először 185MeV-es 

proton nyalábnál írták le (Carlsson 1977). 

Analitikus pencil-beam algoritmusok esetében a 

magkölcsönhatások általában kicsinek tekintettek 

és csupán a mért hatásuk adódik hozzá a 

mélydózisgörbe eloszlásához (Hong et al 1996, 

Russell et al 1995). 

A nehéz ionok hatalmas LET érték növekedésen 

esnek át a Bragg csúcs régiójában a belépési 



 

16 
 

zónához képest (Sandison et al 1997). Ez a 

növekedés a fent tárgyalt tulajdonságokból 

kifolyólag következik be. A magas LET érték 

sugárbiológiai előnyei már jól ismertek a neutron 

terápiából, de a neutron nyalábokkal történő 

kezeléssel ellentétben, a nehéz ion terápiás 

kezeléseknél a magas LET értékű régió jól 

lokalizálható a tumor körül. A növekvő töltéssel 

járó növekvő biológiai hatás a 7. ábrán látható.  

A nehéz ionokkal történő sugárterápia hátránya a 

növekvő magkölcsönhatásokból származó 

fragmentáció, amely egy a Bragg csúcs mögött 

jelentkező ún. fragmentációs nyúlvány vagy 

frament tail. 

Az óriási sejtpusztító hatásuk mellett jelentkezik 

még néhány sugárbiológiai effektus, amelyek jól 

használhatóvá teszik a nehéz ionokat a 

sugárterápiában. Például tudott, hogy az alacsony 

LET értékű sugárzásoknál a sejt túlélése nagyban 

függ a szövet oxigén szaturációjától. Ez az oxigén 

gyökök sugárzás hatására való felszabadulásának 

tudható be sugárzás hatására (Goethem et. al 

2009). Sok szolid tumor, amely hypoxiás, 

oxigénben szegény területeket tartalmaz, ennek 

megfelelően nagymértékben ellenálló az alacsony 

LET értékű sugárzással szemben. Magas LET 

értéknél az oxigén szaturáció csupán kis szerepet 

kap. Tehát a magas LET értékkel rendelkező 

részecskék különösen hasznosak lehetnek sugár-

rezisztens tumorok kezelésénél. Ezek mellett a 

sejtcikluson belüli szenzitivitás is eltér kis 

mértékben a magas és az alacsony LET értékű 

sugárzásnál. 

 

 

 

6. ábra: RBE értékek egér sejteknél eltérő típusú ionokkal való besugárzás után az SOBP különböző 

pontjain. Az SOBP modulációja 8 -10 cm volt és a kezdeti eneriák pedig 160, 225, 400, 557 és 

570 MeV/u  voltak p, He, C, Ne és Ar ionok esetében (Jakel, 2006) 
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6. A proton terápia klinikai 

alkalmazásai 
 

A protonterápia klinikai alkalmazása (PBT) az 

egészségügyi viták fókuszába 2016-ban került. 

(Mark V. Mishra et.al 2016). A proton nyalábok 

sugárterápiában történő alkalmazásának indoka a 

megnövekedett tumor kontroll (TCP) azáltal, hogy 

magas dózisokat szolgálunk ki a tumorra. 

Csakúgy, mint más nagy konformitású technikák, 

a proton terápia is különösen a soros 

rizikószervekhez közel fekvő tumoros 

elváltozások esetében érdekes. A protonterápiához 

kapcsolódó adatok anatómiai régió szerint 

rendezve. 

 

6.1. Központi idegrendszeri és 

koponyaalapi tumorok (felnőttekben) 
 

A 90-es évek elején protonterápiával kezelték az 

agyi metasztázisokat és AVM-ket (Arteriovenous 

malformation) a Loma Linda University-n az 

USA-ban (Slater, 2006). A Harvard Cyclotron 

Laboratory kutatásai hosszú távú sikereket 

mutattak ki hipofízis adenómák sztereotaxiás 

protonterápiájánál (Ronson et al 2005). Az 1963 

és 1990 között kezelt betegek csoportjában azt 

figyelték meg, hogy 581 akromegáliában 

szenvedő beteg 98%-a normális hormonszintet 

mutatott 20 évvel a kezelés után. Nelson 

szindrómás (n=36) és Cushing szindrómás 

betegek (n=180) csoportjában  85%-os volt a 

hormon normalizálódás 20 év elteltével (Kjellberg 

et al 1990). Az AVM-ek kezelésére egy 

sugársebészeti eljárás is ki lett dolgozva és 

implementálva (Kjellberg et al. 1983). 

 

6.2. Gyermekkori koponyaűri daganatok 
 

A gyermekkori koponyaűri daganatok 

protonterápiás alkalmazása kevés kutatási 

eredménnyel rendelkezik néhány publikációtól és 

folyamatban lévő kutatástól eltekintve. A legtöbb 

publikáció esettanulmány limitált betegszámmal 

(n<30). Benk és munkatársai vizsgálták a  

gyermekkori koponyaalapi és nyaki gerinc 

chondrómákat nagy dózisú sugárterápiával 

kezelve (Benk, V. et al 1995), egy másik vizsgálat 

Habrand és mtsai által a protonterápia a 

gyermekkori központi idegrendszeri tumorok 

ellátásában (Habrand, J.L. 1999). Hug és mtsai 

vizsgálták a proton terápia hatását gyermekkori 

alacsony grádusú asztrocitómáknál (Hug et al 

2002). Azonban ezek a kutatások heterogén 

eloszlást mutattak diagnózis, stádium és kezelés 

típusa szempontjából. A proton terápia mind első 

vonalbeli kezelés részeként, mind kiújulás 

kezelésére alkalmazott kezelési modalitásként 

szerepelt. A legtöbb vizsgálatban agresszív terápia 

volt adminisztrálva és ezáltal a local control 

magas volt. 

 

6.3. Szem-szemüregi tumorok 
 

A szemdaganatok terápiájában a protonterápia, 

mint az enukleáció (szem eltávolítás) és a szem 
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brachyterápia alternatívája. Seddon és 

munkatársai összehasonlították a tumor kontroll 

értékeket uveális melanómáknál protonterápiás és 

enukleációt követve (Seddon, 1985).  A proton 

terápiával kezelt betegek fiatalabbak voltak, 

kisebb tumorokkal rendelkeztek és a lokalozáció 

is eltérő volt a kontroll karon elhelyezkedő 

sebészeti úton ellátott betegekhez képest. Az 5 

éves túlélés 81% volt a protonterápiás és 68% az 

enukleációs csoportban. Cox regressziós analízis 

prognosztikai változós hozzáállásnál nem mutatott 

különbséget a teljes túlélésben, RR 1.2 (95% CI 

0,9–1,2) vagy tumormentes túlélésben, RR 1.0 

(95% CI 0,7–1,4) (Olsen et al 2007). 

 

Egy kutatás protonterápiával vagy 

brachyterápiával kezelt érhártya melanómás 

betegek adatait analizálta. Lokális kiújulás, 

mortalitás és a látás élessége volt vizsgálva, de a 

modell nem volt megfelelően hangolva a 

lehetséges befolyásoló tényezőkre (csupán a 

keresztmetszetre). A protonterápiával kezelt 

betegek magasabb mortalitási arányt mutattak 

(9,4%) a brachyterápiával kezelt betegekhez 

képest (3,7% és 5,0%  
125

I vagy 
106

Ru esetében), 

azonban a lokális kiújulási ráta alacsonyabb volt 

(5,2%), mint a 4.2% és 10.7% 
125

I vagy 
106

Ru 

esetében (Wilson, M.W. and Hungerford, 

J.L. 1999) and (Olsen et al 2007). 

 

6.4. Chordómák és chondroszarkómák 
 

Chordómák és Chondroszarkómák kezelése a fej-

nyaki régióban általában sebészetileg és/vagy 

sugárterápiával történik. Hagyományos 

sugárterápiás dózisok, mint 50-55Gy nem 

biztosítanak elegendő tumor kontrollt, de a 

magasabb dózisoknál jelentkező toxicitás a 

környező neurológiai szövetekben lehetetlenné 

teszi a dózis eszkalációt. 

Egy vizsgálat randomizált 96 beteget chordómával 

vagy chondroszarkómával a koponyaalapon 66.6 

vagy 72 CGE dózisú proton és fotonsugárzást 

kombináló sugárterápiára (Santoni,et al 1998). Az 

egyetlen elérhető publikáció ezen vizsgálat 

kapcsán halántéklebeny károsodást ír le, anélkül, 

hogy a betegeket az eredeti besorolásuk alapján 

vizsgálná, ezáltal nem volt képes a halántéklebeny 

károsodást a kezelési technikához kötni. Teljes 

halántéklebeny károsodás 7.6% volt 2 év után, 

illetve 13.2% 5 év után. 

Kilenc esetismertetés közölt eredményeket 500 

körüli kezelt betegszámmal kizárólag 

protonterápiával illetve a protonterápia, mint 

kiegészítő modalitással a hagyományos 

sugárterápia mellett. A protonterápia, mint 

elsődleges terápia a kiújulások kezelésében jött 

szóba. Az öt és tízéves túlélés 94% és 86% volt a 

teljes populációra (Debus et al. 1997). Két 

vizsgálat alacsonyabb teljes túlélést mutatott 

chondrómák, mint chondroszarkómák esetében, 3 

éves követésnél 87–88% és 94–100%-ot mutattak 

(Hug et al. 1999 and Noel et al. 2002). 

 

6.5. Prosztatatumorok 
 

A prosztatarákos férfiak nagyjából 65%-át teszik 

ki a Loma Linda University Medical Center-ben  
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(LLUMC) protonterápiával kezelt betegeknek; ez 

a populáció a protonterápiával kezelt 

prosztatarákos betegek legszámosabb csoportja. A 

LLUMC kutatói által publikált számos riport és 

intézetek közötti kontrollált randomizált vizsgálat 

kimutatta, hogy a protonsugárzás lehetővé teszi 

effektív, terápiás dózis közlését a CTV-vel, 

ugyanakkor figyelembe veszi a környező 

szöveteket, vagy egyáltalán nem, vagy csak kevés 

mellékhatást okoz a kezelt betegekben. A kezdeti 

vizsgálatok 10%-os dóziseszkalációt alkalmaztak 

az akkoriban elfogadott dózisokhoz képest és a 

előzetes eredmények ígéretesek voltak (Slater, 

Rossi, et al 1999). 

 

 

6.6. Tüdőtumorok 
 

Az American Society of Oncology adatai alapján 

170,000 új tüdőtumoros eset jelenik meg az USA-

ban, a Loma Linda University Hospital kutatói 

javasolták a protonterápia alkalmazását egyes 

stádiumú tüdőtumorok esetében (Bush et al 1999) 

és ahogy egy későbbi riport jelezte, nem 

jelentkezett több mellékhatás a konvencionálisnál 

magasabb frakciódózis és összdózis protonokkal 

való konformális leadása során (Bonnet et al 

2001). 

 

Egy, a protonterápia nem-kissejtes tüdőtumorok 

(NSCLC) ellátásában való szerepét vizsgáló study 

68 NSCLS-s beteget követett, valamennyi 

többmezős protonterápiával kezelve. A leadott 

dózis 51GyE volt 10 frakcióban két hét alatt az 

első 22 beteg esetében, az ezt követő 46 beteg 

60GyE-t kapott 10 frakcióban két hét alatt. Mind a 

68 beteg adatai feldolgozásra és közlésre kerültek. 

Sem szimptómás pneumonitis, sem késői nyelőcső 

illetve szív toxicitás nem volt megfigyelhető; 3 év 

után a local control (LC) és betegségtípusos 

túlélés (DSS) 74% és 72% volt. Jelentős 

emelkedés jelentkezett a helyi tumor kontrolban 

T1 és T2 tumorok esetében (87% vs. 49%), a 

túlélés javulását jósló trend kíséretében (Bush et al 

2004). A tüdőtumorok protonterápiás kezelése 

mellett továbbra is a daganat elmozdulások 

kontrollja jelenti az egyik legnagyobb kihívást 

(Kovács, et al 2007, 2007, 2009) 

 

 

 

6.7. Hepatocelluláris karcinóma 
 

Egy 34 beteget kísérő vizsgálat a protonterápia 

hepatocelluláris karcinóma kezelésében betöltött 

szerepét vizsgálta, valamennyi beteg befejezte a 

kezeléseket, a követési idő legalább 6 hónap volt 

(a medián követési idő 20 hónap). Az átlagos 

tumorméret 5,7 cm volt. A kétéves adatok 75%-os 

lokális tumor kontrollt és 55%-os teljes túlélést 

mutattak. A kezelés előtt megemelkedett alpha-

fetoprotein (AFP) szinttel rendelkező betegek 

85%-a csökkenő AFP szintet mutatott, a kezelés 

előtti 1405-ről 35-re, hat hónappal a kezelés után. 

Hat beteg esett át májátültetésen több hónappal a 

sugárkezelés befejezése után; két betegnél ezek 

közül az eltávolított májban semmiféle reziduális 

karcinómát nem találtak. A kezelés utáni 

mellékhatások minimálisak voltak,  kicsi, habár 

jelentős albumin szint csökkenés és bilirubin szint  

emelkedés mellett 3 beteg tapasztalt vékonybél 
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vagy vastagbél vérzést, azokban az esetekben, 

amikor a bélszakasz a kezelt tumor közvetlen 

környezetében volt (Bush et al 2004). 

 

6.8. Emlőtumorok 
 

Jelenleg, a sugárterápia szerepe az emlőrák 

multidiszciplináris kezelésében jól meghatározott 

(Coates et al 2015). A posztoperatív besugárzás 

csökkenti az emlőállományban és 

nyirokcsomókban az áttétek képződésének 

valószínűségét és növeli a túlélést, főleg a magas 

kockázatú betegpopulációban. Az emlő lokális 

vagy loko-regionális sugárkezelése 

konvencionális technikákkal jelentős mértékű ép 

szövetet és védendő szervet magában foglalhat, 

ezáltal növelheti a kezelésből származó ép szöveti 

károsodást és csökkentheti az életminőséget 

(Brown et al 2015). 

Napjainkban a protonterápia kutatási területei 

közé tartozik az emlőrák kezelése. Ez az indikáció 

nem alkalmazható rutinszerűen, mivel még nincs 

elég evidencia erre vonatkozóan, de klinikai 

vizsgálatokba való bevétele vagy különálló esetek 

kezelése javasolt egy multidiszciplináris 

környezetben (Patel et al 2014). A protonokkal 

való kezelés lehetőségei, a céltérfogatok ellátása 

és ép szövetek védelme, számos dozimetriai és 

tervezési vizsgálat tárgya volt (Orecchiaa et al 

2015), sok kutatás a protonterápia dóziseloszlását 

vizsgálta bal oldali emlőtumorok esetében, 

elemezve a szív dózisterhelésének csökkenését. 

Egy összehasonlító besugárzástervezési elemzés 

20 bal oldali emlőrákos beteg esetében, egyre 

bonyolultabb loko-regionális térfogatokkal, 

amelyek a mammaria interna-t is magukba 

foglalták, azt mutatta ki, hogy az intenzitás 

modulált protonterápia hozta a legjobb 

lefedettségi és környező ép szöveti kíméleti 

eredményeket. A szív dózisa a 20-ad részére 

csökkent, összehasonlítva az IMRT tervvel, ezzel 

nagy valószínűséggel csökkenthető a 

kardiovaszkuláris toxicitás (Ares et al 2010). Egy 

másik vizsgálat, öt betegen masztektómia után, 

kétoldali emlőimplantátummal összehasonlította 

az IMPT-t a konformális 3D fotonbesugárzással 

(Jimenez et al 2013). 

 

7. Protonterápiában rejlő kihívások 
 

7.1. Technikai kihívások  
 

A klinikai proton nyalábok részecskegyorsítóból 

származnak, ez lehet ciklotron vagy szinkrotron. 

Mindkettőnek megvannak az előnyei és hátrányai. 

A ciklotronok kisebbek, de csupán egy fix 

energián képesek üzemelni. Ez azt jelenti, hogy az 

energiamoduláció a nyaláb útjába, jellemzően 

közvetlenül a kilépő ablak elé helyezett külső 

abszorbenssel valósul meg. A szinkrotron jóval 

kisebb keresztmetszetű nyalábot produkál, és 

kevesebb, mint egy másodperc alatt tud energiát 

váltani. Azonban impulzus üzemmódja miatt 

kevésbé alkalmazható néhány technikához. 

Jelenleg a legtöbb protonterápiás gyorsító 

hatalmas, annyira, hogy a kezelőhelyiségen kívül 

kell elhelyezni. Gyakorlatban egy gyorsító számos 

kezelőhelyiséget kiszolgál, ehhez sok helyre van 

szükség, a nyalábtranszporthoz használt mágnesek 
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eltérítik, irányítják és fókuszálják a nyalábot. 

Ezzel szemben a fotonterápiás gyorsítók, 

mezőmódosító és monitorozó rendszerrel 

egyetemben beférnek egyetlen szobába. A proton 

centrumok ezért nagyobbak, mint a fotonterápiás 

központok, nem utolsósorban azért, mert a 

komplett rendszer egy gantry-t is tartalmaz, hogy 

az egész besugárzó fejet körbe lehessen forgatni a 

beteg körül. A legtöbb proton gantry-nak pár 

méter az átmérője amiatt mert az akár 250MeV-os 

protonok eltérítéséhez nagy indukciójú mágneses 

mezőre, ezáltal óriási mágnesekre van szükség. A 

protonterápia költségei is magasabbak, mint a 

hagyományos fotonterápia költségei, részben a 

szoba kialakítása miatt, ahol 360°-ban körbe tud 

fordulni a gantry.  Néhány vizsgálat felvetette, 

hogy szükség van-e teljes ívre vagy specifikus 

szögek elegendőek lehetnek-e. Egy teljes 360°-os 

ív a legtöbb kezeléshez nem szükséges, például 

robotikus 6 szabadsági fokú asztal használatával a 

betegeket fekvő vagy ülő helyzetben kezelve. 

 

7.2. Fizikai kihívások 
 

Dózis bizonytalanság: A dóziselőírás során arra a 

dóziseloszlásra hagyatkozunk, amelyet a 

tervezőrendszer mutat az optimalizálás után. 

Habár a dózis becslésének mindig van egy 

bizonytalansága és a dóziseloszlás nem pontosan 

úgy alakul ki, ahogy az tervezve lett. 

Sugárterápiában a cél, hogy az előírt dózis ± 

2,5%-on belüli dózist közöljünk. Ezt az értéket 

nemzetközi szervezetek javaslatai alapján 

határozták meg.  

A dózis számítás rutinszerűen végezhető 

analitikus algoritmusok alapján, ezek elég gyorsak 

ahhoz, hogy percek alatt optimalizáljanak. Amíg 

ezek a technikák elegendő pontosságot 

szolgáltatnak a fotonok világában, addig jelentős 

gyengeségeket mutatnak protonok esetében. A 

részecsketerápiában jelentkező meredek dózis 

gradiensek kihangsúlyozzák az analitikus 

algoritmusok közelítő számításait, különös 

tekintettel a szóródó protonokra a csont-szövet 

átmeneteknél. Ugyan korábban túl lassúak voltak 

a klinikai használathoz, a részecskepálya 

szimuláló algoritmusokra (’Monte Carlo’) épülő 

dózisszámítás mostanság olyan hatékonyságot 

mutat, amely lehetővé teszi használatát besugárzás 

tervezés során. A Monte Carlo kódok pontosabb 

dózisszámítást tesznek lehetővé az analitikus 

algoritmusokhoz képest és a Gold standard-nak 

tekintendőek. A számításbeli pontatlanságoknak 

súlyosabb következményei vannak a 

protonterápiában, mint a fotonok esetében, mert a 

protonoknak véges a hatótávolságuk és szóródnak 

az inhomogenitásokon a betegben. Ezek alapján a 

protonterápiában rejlő bizonytalanságok 

megismerése és megértése kulcsszerepet játszik a 

kezelési döntések meghozatalában. 
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