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Od autora

Niniejsza ksiazka jest efektem mojej kilkunastoletniej pracy w Zaktadzie Fi-
zyki Jadrowej i Jej Zastosowari Uniwersytetu Slaskiego. Prowadzone przeze
mnie badania, w ktérych postugiwatem si¢ metodami detekcji promieniowania
jonizujacego i technikami obliczeniowymi stosowanymi w fizyce jadrowej,
obejmowaty rézne dziedziny radioterapii: dozymetrig¢, planowanie leczenia, bra-
chyterapig, ochroneg radiologiczna, terapi¢ hadronowa itp. Wigkszos$¢ badan byta
prowadzona w Scistej wspélpracy z fizykami pracujacymi w Centrum Onkologii
— Instytucie im. Marii Sklodowskiej-Curie w Gliwicach i w Wojewddzkim
Szpitalu im. S. Leszczynskiego w Katowicach, a ostatnio takze z fizykami
z Dolnoslaskiego Centrum Onkologii we Wroctawiu i z Instytutu Fizyki Jadro-
wej Polskiej Akademii Nauk w Krakowie-Bronowicach. Wspélpraca z Andrze-
jem Orlefem, Zbigniewem Maniakowskim, Markiem Szewczukiem, Wtodzi-
mierzem f.obodZcem i Marcinem Dybkiem zaowocowata wieloma waznymi
badaniami, ktérych wyniki znalazly zastosowanie w praktyce klinicznej i byty
prezentowane na wielu konferencjach naukowych, a takze zostaty rozpowszech-
nione w licznych publikacjach. Cze$¢ badan byta realizowana w ramach gran-
tow KBN (zarejestrowanych pod numerami: 8 TI11E 013 15, 4 POSA 075 11).

Wszystkim osobom, ktére uczestniczyty w moich badaniach na réznych eta-
pach ich realizacji i tym samym przyczynily si¢ do powstania niniejszej pu-
blikacji serdecznie dzigkuje.






Wprowadzenie

Fizyka jadrowa powstata na przetomie XIX i XX wieku. Jej poczatki siggaja
1895 roku, w ktérym W.C. Rontgen odkryt promieniowanie nazwane od jego
nazwiska promieniowaniem rentgena, a zwane takze promieniowaniem X. Nie-
co pozniej odkryto promieniotwdrczo$¢ naturalng. Czgsto za poczatek fizyki
jadrowej przyjmuje sie¢ odkrycie w 1911 roku przez E. Rutherforda jadra atomo-
wego. Od tamtego czasu w fizyce jadrowej nastapit olbrzymi rozwdj metod eks-
perymentalnych dotyczacych przyspieszania czastek, wytwarzania energii 1 de-
tekcji promieniowania jonizujacego. Ostatnie trzydziestolecie dzigki rozwojowi
technik komputerowych przyniosto réwniez ogromny rozwdj metod obliczenio-
wych, ktére znalazly szerokie zastosowanie w fizyce jadrowej. Fizyka jadrowa
wywarla znaczacy wptyw na rozwdéj cywilizacji, znajdujac zastosowanie w roz-
nych dziedzinach zycia. Bez energii elektrycznej produkowanej w reaktorach
jadrowych nie wyobrazamy sobie dzisiaj funkcjonowania rozwinigtych spote-
czenstw, bomby jadrowe za$ stanowia podstawe arsenatéw militarnych wielu
krajéw. Mozna mnozy¢ przyktady zastosowania fizyki jadrowej. Jednym z waz-
niejszych jest radioterapia, obecnie jedna z najpowszechniej stosowanych metod
leczenia nowotwordw.

Celem radioterapii jest dostarczenie do objetosci guza nowotworowego daw-
ki promieniowania jonizujacego, dostatecznie duzej do zabicia wszystkich ko-
moérek nowotworowych. Zasadniczym problemem jest uniknigcie nadmiernego
napromieniowania tkanek zdrowych. W skrajnych przypadkach podanie zbyt
duzej dawki poza obszar nowotworu moze doprowadzi¢ do powiklan popro-
miennych, a w ostatecznosci do martwicy tkanek zdrowych. Z kolei konsekwen-
cja zaaplikowania choremu zbyt matej dawki moze by¢ nawrét choroby nowo-
tworowe;.

Rozwdj techniki w zakresie wytwarzania i kolimacji wiazki promieniowania
wykorzystywanego w radioterapii przyczynit si¢ do zawezania obszaru napro-



mieniania bez utraty skutecznosci leczenia. Prawdziwa rewolucja w radioterapii
bylo zastosowanie akceleratoréw liniowych wysokiej czgstotliwosci, w ktérych
do przyspieszania elektronéw wykorzystuje si¢ pola elektromagnetyczne o wy-
sokiej czestotliwosci i duzej mocy (SCHARF, 1994). Do opracowania tego typu
akceleratoréw przyczynily si¢ postepy poczynione w czasie drugiej wojny
Swiatowej w dziedzinie budowy magnetronéw dla techniki radarowej (GINZTON
iin., 1985). W 1946 roku D.W. Fry przedstawit pierwszy liniowy akcelerator
o tzw. fali biezacej (Anglia) (Fry i in., 1949). Rok pdzniej C.W. Miller,
wspolpracujac z dwoma firmami — Metropolitan Vickers Electrical Co. oraz
Atomic Energy Research Establishment, skonstruowat pierwszy liniowy akcele-
rator o tzw. fali stojacej, ktéry zostal zainstalowany w londynskim Hammer-
smith Hospital (MILLER, 1954), gdzie w 1953 roku napromieniono pierwszego
pacjenta (BEWLEY, 1985). W potowie lat szeSédziesiatych minionego wieku roz-
poczeta si¢ w radioterapii era liniowych akceleratoréw, zwanych pospolicie li-
niowymi akceleratorami radioterapeutycznymi (medycznymi) lub krétko linaka-
mi. Liniowe akceleratory medyczne bardzo szybko zdominowaty caly §wiatowy
rynek akceleratoréw stosowanych w teleradioterapii', a ich dominacja trwa do
dzis. Wspétczesne linaki pozwalaja na obrét glowicy o petne 360° i wyposa-
zone sa w zlozony ruchomy uktad kolimacyjny, co w efekcie umozliwilo wpro-
wadzenie do teleradioterapii nowych technik napromieniania, znaczaco ograni-
czajacych napromieniany obszar do objgtosci nowotworu. Wzrosta miedzy
innymi energia wiazek terapeutycznych i zwigkszyl si¢ zakres energetyczny ge-
nerowanych wiazek, co w konsekwencji przetozyto si¢ na znacznie korzystniej-
sze dla pacjentéw charakterystyki rozkladu dawek. Weszty do powszechnego
uzycia tréjwymiarowe techniki konformalne, poczatkowo realizowane za po-
moca oston ze stopu Wooda i filtréw klinowych, obecnie zastapionych przez
kolimatory wielolistkowe (ZHU, 2005; WoNG, 2004). Wspéiczesne liniowe ak-
celeratory medyczne wyposazone sa w kolimatory wielolistkowe umozliwiajace
ruch listkéw kolimatora, co pozwala stosowa¢ dynamiczne techniki napromie-
niania ze zmiennym ksztaltem pola (IMRT Collaborative Working Group,
2001).

Komputeryzacja oraz stosowanie algorytméw wspomagajacych prace leka-
rzy i fizykéw medycznych podniosty jakos¢ leczenia i usprawnity prace osrod-
kéw onkologicznych. Systemy planowania leczenia s obecnie zaawansowanymi
programami komputerowymi, ktére w coraz szerszym zakresie korzystaja z me-
tody Monte Carlo.

Wprowadzono wiele nowych rozwiazan konstrukcyjnych, pozwalajacych na
przeprowadzanie wysokospecjalistycznych zabiegéw terapeutycznych oraz stoso-

! Teleradioterapia polega na napromienianiu nowotworu wiazkami zewnetrznymi, w odr6z-
nieniu np. od brachyterapii, w przypadku ktérej Zrédta promieniowania wprowadza si¢ do ciata
pacjenta.
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wanie zupelnie nowych metod napromieniania. Nowa konstrukcje stanowi igla
fotonowa, generujaca promieniowania X o Sredniej energii wynoszacej okoto
20 keV, umozliwiajaca napromienianie tkanki nowotworowej od Srodka guza
nowotworowego. Podstawowym jej zastosowaniem jest napromienianie $réd-
operacyjne nowotworéw moézgu (CoLomBo 1 in., 2001; YANCH i in., 1995;
VADYA 1 in., 2006). Igla fotonowa stanowi doskonaty alternatywe dla
wspotczesnej brachyterapii, gdyz moze by¢ umieszczana w jamach ciata, skad
moze by¢ prowadzone napromienianie (SARIN i in., 2005; ToBIAS i in., 2004).

Jedna z najnowszych metod radioterapii jest terapia cigzkojonowa, zwana
réwniez terapia hadronowa (KraAT, 2000). W terapii hadronowej wiazke terapeu-
tyczna stanowi dobrze skolimowana wigzka protonéw lub jonéw wegla '*C.
Cecha terapii cigzkojonowej jest specyficzny rozktad dawki w ciele pacjenta,
duzo korzystniejszy niz w przypadku wiazek fotonowych i elektronowych stoso-
wanych w tradycyjnej radioterapii.

Postep, jaki nastapil w radioterapii, zrodzit jednak wiele nowych proble-
moéw, ktérych doktadne poznanie, a w wielu wypadkach réwniez czgSciowe lub
catkowite rozwiazanie, jest mozliwe tylko z zastosowaniem metod eksperymen-
talnych i obliczeniowych uzywanych w fizyce jadrowej. Celem niniejszej publi-
kacji jest pokazanie udziatu fizyki jadrowej w rozwiazywaniu probleméw
wspoélczesnej radioterapii.

Zawegzenie napromienianego obszaru w teleradioterapii oszczedza zdrowe
tkanki znajdujace si¢ w sasiedztwie tkanek nowotworowych, wymaga jednak
bardzo doktadnego uloZenia i unieruchomienia pacjenta oraz kontroli jego po-
zycji w trakcie seansu napromieniania. W zwiazku z tym zostaly wdrozone do
praktyki klinicznej metody eksperymentalne zaczerpnigte z fizyki jadrowe;j,
oparte na wykorzystaniu réznego typu detektoréw promieniowania jonizu-
jacego, pozwalajace kontrolowa¢ poprawnos¢ i powtarzalno$¢ przebiegu proce-
su napromieniania pacjenta. Jedng z podstawowych metod kontroli dawki apli-
kowanej pacjentowi jest metoda dozymetrii in vivo (LOBODZIEC i in., 1993,
1996; ADYEMI i in., 1997; ORLEF i in., 1998), oméwiona w pierwszym rozdziale
niniejszej pracy.

Wspblczesne systemy planowania leczenia uwzgledniaja bardzo dokladne
tréjwymiarowe obrazy anatomii pacjenta i lokalizacji nowotworu, wymagaja
jednak dokladnej znajomosci wielu parametréw i charakterystyk, miedzy inny-
mi widma energetycznego wiazki terapeutycznej. Doktadnie wyznaczone wid-
ma stanowig cenne dane takze dla konstruktoréw akceleratoréw medycznych.
Ze wzgledu na duze nat¢zenie promieniowania w obrebie wiazek terapeutycz-
nych i stosunkowo szeroki zakres energetyczny doktadne wyznaczenie widma
nie jest tatwe. Istnieja metody eksperymentalne (LANDRY, 1991; FRANCOIS i in.,
1997), jednak obecnie obowiazujacym standardem jest wyznaczanie widma na
podstawie obliczent (symulacji) komputerowych, opartych na metodzie Monte
Carlo (SHEIKH-BAGHERI i in., 2004; KONEFAL, ORLEF i in., 2010). Programy kom-
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puterowe stosowane w takich obliczeniach korzystaja czgsto z oprogramowania
stworzonego do projektowania eksperymentéw fizyki jadrowej. Przyktadem
moga tu by¢ opracowane w CERN-ie biblioteki GEANT4 (KONEFAL, 2006).
Problemy zwiazane z wyznaczaniem widm energetycznych wigzek terapeutycz-
nych zostaly oméwione w rozdziale drugim pracy.

Niepozadana konsekwencja wzrostu energii promieniowania stosowanego
w radioterapii jest zanieczyszczenie wiazek promieniowania X i elektronéw
promieniowaniem neutronowym. Neutrony wytwarzane sa w reakcjach foto-
jadrowych (y, n) 1 elektrojadrowych (e, e’n) wywotywanych przez fotony i elek-
trony wigzki terapeutycznej. Z uwagi na prawdopodobiefistwo zajscia wspo-
mnianych reakcji problem zanieczyszczenia neutronami dotyczy gléwnie wiazek
promieniowania X o potencjale nominalnym wynoszacym co najmniej kilkana-
Scie MV (Atomic Data and Nuclear Data Tables 1988; Scorr, 1955). Zanie-
czyszczenie wigzek terapeutycznych neutronami powoduje, Ze pacjenci otrzy-
muja dodatkowa niepozadana dawke na cate cialo (KONEFAL i in., 20006),
a ponadto reakcje jadrowe wywolywane przez neutrony sa gtéwnym czynnikiem
indukujacym radioaktywno$¢ w pomieszczeniu do radioterapii (KONEFAL i in.,
2008; PoLaczek-GRELIK i in., 2009). W rozdziale trzecim i czwartym przedsta-
wiono metody wyznaczania fluencji neutronéw, a takze identyfikacji po-
wstatych radioizotopéw i zachodzacych reakcji jadrowych.

Igta fotonowa jest wzglednie nowa technologia stosowana w praktyce kli-
nicznej od 1992 roku. Wezesne wersje tego urzadzenia charakteryzowatly sig
znaczacym spadkiem wydajnosci, pojawiajacym si¢ nawet w trakcie leczenia.
Ta niedoskonatos$¢ igly fotonowej zostata szybko wyeliminowana (BIGGS i in.,
2006; ARMOOGUM i in., 2007). Jednak uzyskanie jednorodnego rozktadu dawki
W napromienianym obszarze wciaz pozostaje istotnym problemem (BEATTY
1 in., 1996; DINSMORE 1 in., 1996; YASUDA i in., 1998). W zwiazku z tym wazne
jest wykonanie pomiaréw weryfikujacych jednorodno$¢ rozkiadu dawki dla
kazdej igly fotonowej stosowanej w praktyce klinicznej. Pomiary testujace uktad
Intrabeam — igle fotonowa firmy Photoelectron Corporation & Carl Zeiss
Surgical, zostaty zaprezentowane w rozdziale piatym niniejszej ksiazki.

Sposréd metod terapii hadronowej powszechnie stosowana, ze wzgledu na
wysoki poziom wyleczalnosci (od 90% do 95%), jest radioterapia protonowa
czerniaka gatki ocznej. Obecnie jest to jedyna metoda leczenia tego ztosliwego
nowotworu, dajaca szanse¢ na catkowite wyleczenie (CIRRONE i in., 2006). Tera-
pia taka wymaga bardzo duzej precyzji napromieniania guza, a takze doktadne-
go okreslenia wplywu parametrow wiazki terapeutycznej, takich jak Srednia
energia i rozmycie energetyczne oraz przestrzenne wiazki protonéw na rozktad
dawki. Wyznaczenie zaleznosci miedzy parametrami wiazki protonowej a roz-
ktadem dawki moze by¢ przeprowadzone za pomoca symulacji komputerowych
opartych na metodzie Monte Carlo, zapewniajacej wysoka jakos¢ uzyskanych
wynikéw. Zalecanym przez wielu naukowcéw (TANG SHI-Biao i in., 2006;

12



MORAVEK 1 in., 2009) oprogramowaniem do symulacji wigzek hadronowych
metoda Monte Carlo sa wspominane wczesniej biblioteki GEANT4, powszech-
nie stosowane w fizyce jadrowej. Badania zalezno$ci mig¢dzy wymienionymi
parametrami wiazki protonowej a rozkladem dawki, przeprowadzone za po-
moca symulacji komputerowych opartych na oprogramowaniu GEANT4, stano-
wig tre$¢ rozdzialu széstego niniejszej publikacji.






Kontrola dawek promieniowania
aplikowanych pacjentom w teleradioterapii

Jednym z podstawowych warunkéw skutecznoSci radioterapii nowotworéw
jest zapewnienie zgodnoSci dawki promieniowania zaaplikowanej pacjentowi
z dawka zaplanowana za pomoca systemu planowania leczenia. Wadliwe dziata-
nie aparatu terapeutycznego lub urzadzen dozymetrycznych, niedoktadny pomiar
wydajnosci aparatu terapeutycznego, niedostateczna precyzja systemu planowa-
nia leczenia, niestabilno$¢ utozenia pacjenta w trakcie seansu napromieniania
(RABINOWITZ i in., 1985; GOTEIN i in., 1975), a takze zwykte ludzkie pomytki —
moga staé si¢ przyczyna znacznych rozbieznosci mig¢dzy dawka zaplanowang
a podana, dochodzacych nawet do kilkunastu procent (1.0BODZIEC i in., 1993).

Obowiazujace w radioterapii normy zawarte w tzw. protokotach dozyme-
trycznych dopuszczaja mozliwos¢ powstawania ewentualnych rozbieznosci, lecz
ich maksymalna warto$¢ jest Scisle okreslona. Zgodnie z zaleceniami Migdzy-
narodowej Agencji ds. Jednostek Radiologicznych i Pomiaréw (ang. Internatio-
nal Commission on Radiation Units), rdznice migdzy dawka zaplanowana
a podang nie powinny przekracza¢ 5% (ICRU Report 24 1976). Niektorzy auto-
rzy postuluja nawet, aby w celu utrzymania wysokiego poziomu leczenia 16z-
nice te nie byty wigksze niz 3,5% (MUNHEER i in., 1987; BRAHME i in., 1988).
Niewypetnienie wymienionych zaleceri powoduje gwaltowny spadek prawdopo-
dobiefistwa wyleczenia i niebezpieczeristwo nawrotu choroby nowotworowe;.
Szacuje sig, ze przy zmianie wartosci dawki pochtonigtej w stosunku do dawki
zaplanowanej o 1% prawdopodobiefistwo wyleczenia zmniejsza si¢ o okoto 3%
(BRAHME, 1984). Niezgodnosci rzgdu 10% moga by¢ przyczyna powstania
ostrego odczynu popromiennego, prowadzacego do wystapienia martwicy tka-
nek zdrowych lub do nawrotu pierwotnej choroby nowotworowej. Wymusza to
konieczno$¢ precyzyjnego szacowania dawki aplikowanej choremu i doktadne-
go jej monitorowania. Pierwszy warunek powinien by¢ spelniony przez stoso-
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wanie wspélczesnych systeméw planowania leczenia'. Natomiast doskonatym
sprawdzianem dokladnosci podawania dawki choremu sa bezposrednie jej po-
miary w trakcie seansu napromieniania, czyli tzw. dozymetria in vivo (LoBO-
DZIEC i in., 1996; ADEYEMI i in., 1997). Dodatkowo dozymetria in vivo pozwala
na ustalenie przyczyn i dokonanie korekty powstalych btgdow.

Pomiary bezposrednie dawki nie sa warunkiem koniecznym do tego, aby ra-
dioterapia byta prowadzona prawidtowo. Niemniej jednak sa zalecane przez
obowiazujace w radioterapii wytyczne, gdyz pozwalaja uzyskaé wysoka sku-
teczno$¢ napromieniania.

1.1. Dozymetria in vivo w teleradioterapii

Typowa dozymetria in vivo stosowana w teleradioterapii oparta jest na po-
miarze tzw. dawki wejsciowej D,,. Dawke wejsciowa okresla si¢ jako dawke
w osi wiazki terapeutycznej w napromienianym osrodku na gtebokosci dawki
maksymalnej — g,. Na rys. 1.1 przedstawiono przyktadowe rozklady dawek

[)----100
80

60

40

dawka procentowa

20

glebokosé w wodzie g [em]

Rys. 1.1. Rozktad dawek glebokosciowych w wodzie, w osi wigzek elektronowych o réznych
energiach (KONEFAL, 1997)

Dawki zostaty wyrazone w procentach jako tzw. dawki procentowe. Glgbokosé, na ktdrej dawka przyjmuje
warto$¢ maksymalna, tj. 100%, oznaczono jako g,, i zaznaczono strzatka dla wiazki o energii 5 MeV. Symbo-
lem D,, oznaczono dawkg maksymalng. Wraz z energia wiazki zwigksza si¢ gtebokosé g,,

! Do najbardziej znanych systeméw planowania leczenia w teleradioterapii naleza: Eclipse,
Cathplan, Helax, Platho i Theraplan.
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glebokosciowych, tj. rozklady dawek wzdluz osi wiazki w wodzie, dla wiazek
elektronowych o réznych energiach.

Zgodnie z obowigzujacymi standardami, pomiar dawki maksymalnej wyko-
nywany jest za pomoca powietrznych komoér jonizacyjnych w fantomie wod-
nym”. Dokladne zalecenia dotyczace zaréwno pomiaru dawki gtebokosciowej,
jak i typu komory (rys. 1.2a i b), ktéra powinna by¢ zastosowana do danego ro-
dzaju wiazki terapeutycznej i energii promieniowania, zawarte sa w raportach
Miedzynarodowej Agencji Energii Atomowej (ang. International Atomic Energy
Agency) (IAEA 1987 i1 2000) i Amerykarnskiego Stowarzyszenia Fizykow
w Medycynie (ang. American Association of Physicists in Medicine) (AAPM
1991). W praktyce dozymetria in vivo realizowana jest w nastgpujacy sposob:
na ciele pacjenta, w Srodku pola napromieniowania, umieszcza si¢ nieduzy de-

Rys. 1.2. Widok:

a — cylindrycznej komory jonizacyjnej typu Far-
mer, b — ptlaskiej komory jonizacyjnej typu Mar-
kus, ¢ — detektora poétprzewodnikowego (diody)
EDE-5 firmy Scanditronix, d — miniaturowego de-
tektora potprzewodnikowego MOSFET, e — detek-
tor6w termoluminescencyjnych LiF:Mg,Ti

2 Woda i tkanka biologiczna maja podobne wartosci masowych wspétczynnikéw absorpcji
i liniowych wspétczynnikéw ostabienia. Rozktad promieniowania w obu tych osrodkach jest wigc
bardzo podobny.
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tektor’. W dozymetrii in vivo stosuje si¢ najczesciej dwa typy detektoréw: de-
tektory termoluminescencyjne (TLD) (Losopziec i in., 1993) i detektory
polprzewodnikowe (LoBoDzIEC 1 in., 1996), w tym miniaturowe detektory
pétprzewodnikowe — MOSFET (DyBEK i in., 2004) (rys. 1.2c—e). Szcze-
gbétowy opis budowy detektorow stosowanych w dozymetrii in vivo jest zawar-
ty w raporcie dozymetrycznym AAPM z 2005 roku (AAPM 2005).

dioda EDE-5

Rys. 1.3. Bezposredni pomiar dawki metoda dozymetrii in vivo. Podczas pomiaru pétprzewod-
nikowa dioda jest umieszczona na skérze pacjenta w centrum pola napromieniowania (KONEFAL.,
ORLEF, L.OBODZIEC, MANIAKOWSKI, MATLAS, 1998)

Dioda mocowana jest za pomoca zwyklego plastra tak, aby jej powierzchnia $cisle przylegata do ciata. Sygnat
z detektora przesytany jest cienkim kablem do elektrometru, gdzie jest natychmiast przetwarzany i wyswietla-
ny na monitorze w postaci cyfrowej

3 Mimo niewielkich rozmiaréw detektoréw stosowanych w dozymetrii in vivo (zob. rys.
1.2c—e), rozktad dawek bezposrednio pod detektorem umieszczonym na skérze pacjenta zostaje
zaburzony. Zaburzenie jest szczegdlnie duze dla wiazek elektronowych, powoduje zmniejszenie
dawki nawet o kilkanascie procent. Dlatego w przypadku wiazek elektronowych rzadko kontroluje
si¢ dawke aplikowana choremu wigcej niz dwa razy, tj. pomiar dawki wykonuje si¢ w trakcie
dwéch seanséw napromieniania, gdy cata terapia sklada sig¢ z kilkunastu seanséw.

18



Dozymetria in vivo realizowana za pomoca detektorow péiprzewodnikowych
ma dodatkowa, niezwykle istotna zaletg: pozwala okresli¢ warto§¢ dawki za-
aplikowanej pacjentowi natychmiast po zakoriczeniu seansu napromieniania
chorego. Nie pozwalajg na to detektory termoluminescencyjne. Zasada dozyme-
trii in vivo wykonywanej za pomoca detektoréw potprzewodnikowych firmy
Scanditronix przedstawiona jest na rys. 1.3.

1.1.1. Procedura kalibracji detektorow w dozymetrii in vivo

Aby detektor umieszczony na skérze pacjenta dostarczat informacje o dawce
wejsciowej D,,, musi zostaé odpowiednio wykalibrowany. Kalibracje detek-
torow stosowanych w dozymetrii in vivo przeprowadza si¢ za pomoca po-
miaréw, w ktérych wykorzystuje si¢ fantomy. Ze wzgledéw praktycznych
powszechnie stosuje si¢ fantomy tkankopodobne wykonane z tworzywa
sztucznego. Na rys. 1.4 zestawiono rozktady dawek wzdhluz osi wiazki w roz-
nych materialach fantomowych. Wartosci dawek w fantomie wykonanym
z PMMA ([-CH,-C(CH;)(COOCH»)-],, 1,18 g/cm3) znacznie odbiegaja od
wartoSci dawek w wodzie. Natomiast fantomy wykonane z polistyrenu
([-CH(C4Hs)-CH,-],, 1,05 g/cm®) z powodzeniem moga by¢ stosowane zamien-

1.2
. SSD =100 ¢
1.0 em woda
/ s =10cm = 10 ¢cm
| PMMA
2 08
3 I polistyren
& |
Z 0.6l
=] T~
3 04- IS
N ~~_
0.2
l:} I 1 1 1
0 5 10 15 20 25

glebokosé g [em]

Rys. 1.4. Rozktady dawek glebokosciowych w wodzie, PMMA i polistyrenie w osi wiazki pro-
mieniowania X o potencjale nominalnym 6 MYV, obliczone metoda Monte Carlo (z badan

wilasnych, materialy niepublikowane)
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nie z fantomami wodnymi. Wspdétczynniki korekcyjne dla fantoméw z tworzyw
sztucznych i réznego typu komdr jonizacyjnych mozna znalezé w pracach
J. Seuntjensa (SEUNTIENS i in., 2005) i Fujio Araki (Fusiio ARraxi i in., 2009).
W przypadku wiazek elektronowych pojawia si¢ dodatkowa komplikacja, pole-
gajaca na tym, ze w trakcie przechodzenia elektronéw przez tworzywo sztucz-
ne bedace dobrym izolatorem powstaja w nim lokalne pola elektryczne,
mogace wptywaé na pracg detektor6w (GALBRAITH i in., 1984).

Zasade pomiaréw kalibracyjnych prezentuje rys. 1.5. Fantom tkankopodobny
znajduje si¢ w polu wiazki. Na powierzchni fantomu, w osi wiazki, umieszcza
si¢ detektor TLD lub detektor potprzewodnikowy. Natomiast na glebokosci
dawki maksymalnej w fantomie, réwniez w osi wiazki, umieszcza si¢ komore
jonizacyjna. Na przyktad w przypadku wiazki promieniowania X o potencjale
nominalnym 6 MV komora jonizacyjna powinna znajdowa¢ si¢ na glebokosci
1,5 cm, natomiast w przypadku wiazki 20 MV — na glgbokosci 3 cm, a dla
promieniowania y z bomby kobaltowej — na giebokosci 0,5 cm. Z kolei dla
wigzek elektronowych o energiach 6 MeV, 9 MeV i 12 MeV glgbokosci, na
ktérych powinna by¢ umieszczona komora jonizacyjna, wynosza odpowiednio:
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do pomiaru D, p SSD p

obszar
wigzki
pierwotne)

obszar
wigzki
piervotne)

>
1
1
1
H
H
i
H
H
H
i
H
H
i
H
H
i
H
H
i
~/

— /

‘ . rjzim so
L] :
1 I
L] 1
L] 1
1 I
L] 1

- e le

fantom
— komora

fantom Jonizacyjna ™

[EELTEN

AN
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Rys. 1.5. Schemat uktadu pomiarowego do kalibracji detektoréw stosowanych w dozymetrii in
vivo do pomiaréw dawki wejSciowej D,,, (po lewej stronie) i dawki wyjsciowej D,,, (po prawej
stronie)

Detektor kalibrowany do pomiaru dawki wejsciowej znajduje si¢ w Srodku kwadratowego pola napromienio-
wania o boku p, w osi wiazki terapeutycznej, w odlegtosci SSD (Source-Surface Distance) od zrédta wiazki.
Natomiast detektor do pomiaru dawki wyjsciowej umieszczony jest na powierzchni fantomu, w osi wiazki
promieniowania, od strony jej wyjscia z fantomu. Komorg jonizacyjna umieszcza si¢ w osi wiazki, w fan-
tomie tkankopodobnym, w odlegtosci g, od jego powierzchni, od strony wlotu wiazki do fantomu badZ od
strony wylotu wiazki z fantomu. Ze wzgledu na fakt, ze rozktad dawek bezposrednio pod kalibrowanym de-
tektorem zostaje zaburzony, pomiar dawki maksymalnej komora jonizacyjna wykonywany jest po usunigciu
detektora z powierzchni fantomu

wy
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1,5 cm, 2 cm i 3 cm. Wspélczynnik kalibracyjny detektora F,, przyjmuje na-
stepujaca postac:

we, kom
" R we, det
gdzie D, 1, 0znacza dawke zmierzong komorg jonizacyjng umieszczong w osi
wiazki promieniowania, na gtebokosci g,,, w fantomie tkankopodobnym, przy
czym pomiar musi by¢ wykonany zgodnie z zaleceniami Migdzynarodowej
Agencji Energii Atomowej. R, 4, to odczyt wskazania detektora umieszczo-
nego w osi wiazki promieniowania na powierzchni fantomu, odpowiadajacy
dawce D, om» tj. uzyskany dla takich samych warunkéw napromieniowania
i takiej samej liczby jednostek monitorowych promieniowania, jak pomiar wy-
konany komora jonizacyjna. Jesli stosujemy detektor pdiprzewodnikowy, to
wskazanie detektora odczytujemy z monitora odpowiedniego elektrometru. Na-
tomiast w przypadku detektor6w termoluminescencyjnych informacje o wskaza-
niu detektora dostarcza czytnik detektoréw TLD. Dawke wejSciowa u chorego
mozna wyznaczy¢, mnozac odczyt wskazania detektora umieszczonego na sko-
rze w osi wiazki promieniowania przez warto$¢ wspoétczynnika kalibracyjnego
F,, wyznaczonego w pomiarach fantomowych.

Dla wiazek fotonowych mozna dodatkowo wyznaczy¢ tzw. dawke wyjscio-
wa D,,, ktéra okresla si¢ jako wartos¢ dawki w osi wiazki promieniowania
w odleglosci g,, od punktu wyjscia osi wiazki z napromienianej objetosci (zob.
rys. 1.5). Dawke wyjsciowa D,,, u chorego wyznacza si¢ na podstawie odczytu
detektora umieszczonego na skérze w osi wiazki terapeutycznej, od strony jej
wyjscia z napromienianej objetosci ciala, mnozac wartos¢ tego odczytu przez
wspoétczynnik kalibracyjny F,,, wyznaczany i wyrazany analogicznie jak dla
dawki wejSciowej: '

wy, kom

F, =—"",

wy
wy, det

gdzie D, 4,, oznacza dawke wyjsciowa, zmierzona komorg jonizacyjng
umieszczong w osi wigzki promieniowania w fantomie tkankopodobnym, w od-
legtosci g,, od punktu wyjscia osi wiazki z fantomu, przy czym, oczywiscie,
pomiar musi by¢ wykonany zgodnie z zaleceniami Miedzynarodowej Agencji
Energii Atomowej. R, 4, to odczyt wskazania detektora, odpowiednio umiesz-
czonego na powierzchni fantomu, w osi wigzki terapeutycznej od strony jej
wyjscia z fantomu, odpowiadajacy dawce D, 1,

W celu usystematyzowania procedury kalibracji wspétczynnik kalibracyjny
jest wyznaczany w pewnych warunkach nazywanych warunkami kalibracyjnymi
(standardowymi), okreSlonych przez zespdt nastgpujacych parametréw: kwa-
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dratowe pole napromieniowania o boku p = 10 cm (wielkos¢ pola s, = 10 cm x
10 cm), odleglos¢ migdzy zZrédtem wiazki a powierzchnia fantomu SSD,, (ang.
Source — Surface Distance) = 100 cm, kat migdzy osia wiazki a normalna do
podstawy detektora ¢, = 0°. W przypadku detektor6w potprzewodnikowych
dodatkowo warunki kalibracyjne obejmuja temperaturg powierzchni fantomu 7,
w czasie przeprowadzania kalibracji, poniewaz odpowiedZ detektoréw opartych
na poétprzewodnikach silnie zalezy od temperatury materiatu pétprzewodniko-
wego.

Natomiast dla warunkéw odbiegajacych od warunkéw kalibracyjnych wpro-
wadza si¢ odpowiednie poprawki w postaci wspoiczynnikéw korekcyjnych
zwiazanych z wielko$cia pola napromieniowania s, odlegtoscia SSD, katem ¢
miedzy osiag wiazki a normalna do podstawy detektora i ewentualnie tempera-
turg T powierzchni, na ktérej znajduje sie¢ detektor, jesli stosujemy detektory
polprzewodnikowe. W ogélnosci wspétczynnik kalibracyjny wyraza si¢ jako
iloczyn wspotczynnika kalibracyjnego, odpowiadajacego warunkom kalibracyj-
nym, i odpowiednich wspdtczynnikéw korekcyjnych:

F(& SSD7 ¢9 T)we(w)‘) = F(SO’ SSDO7 ¢0’ TO )WE(W_V) ) C(s)we(w-") ' C(SSD)W‘(WY) .
"CD) ety C ey
przy czym
F(S SSD07¢0’ T )we(w))
C(S)we(wy)
F(SO, SSDO, ¢0’ T )ue(w\)
F(SO’ SDD ¢07T )we(w))
C(SSD)

w2(wv) F(SO,SSD07¢O’T )

we (wy)

F(SO,SSD0,¢ T )we(wy)
F(s,,SSD,, $,,T,)

C(¢ ) we (wy )

we (wy)

F(soa SDD ¢0’T)WL’(W))

C
( )WE(WV) F( O,SSD()7¢0’T)

we (wy)

gdzie parametry wystepujace w nawiasie okreslaja zakres warunkéw, dla kto-
rych zostal wyznaczony odpowiedni wspétczynnik korekcyjny. W przypadku
wigzek promieniowania modyfikowanych filtrem klinowym trzeba zbadaé takze
wplyw klina na warto§¢ wspdiczynnika kalibracyjnego i uwzgledni¢ go przez
odpowiedni wspotczynnik korekcyjny. Istotng kwestia jest takze okreslenie
zmiany czutosci detektoréw nastgpujacej wraz z akumulowana dawka promie-
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niowania. Efekt ten dotyczy przede wszystkim detektoréw pétprzewodniko-
wych i zachodzi na skutek uszkodzen radiacyjnych materiatu pétprzewodnika
lub w przypadku wiazek elektronowych w wyniku wzbogacania materiatu
pétprzewodnika w elektrony. Dodatkowo, w przypadku detektoréw majacych
obudowe z tworzywa sztucznego przylegajaca do materialu pétprzewodnikowe-
go, w obudowie moga si¢ pojawiaé pola elektryczne wptywajace na prace de-
tektora. Na rys. 1.6 przedstawiono zalezno$¢ czutosci pétprzewodnikowych de-
tektoréw EDE-5 od dawki akumulowane;j.
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—— detektor 3
95 1 = detektor 4
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! ]
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dawka akumulowana w detektorze [Gy]

Rys. 1.6. Zaleznos¢ czutosci pétprzewodnikowych detektoréw EDE-5 od dawki akumulowanej
(ORLEF, KONEFAL, L.OBODZIEC, MANIAKOWSKI, ZIPPER, 1998; badania realizowane w ramach grantu
KBN, zarejestrowanego pod numerem 4.PO5SA.071.11)

Czulos¢ poczatkowa detektoréw (tj. bezposrednio po otrzymaniu detektoréw od producenta) przyjeto jako
100%. Detektory stosowano wylacznie do pomiaréw dawek dla wigzek elektronowych

Ogdlnie nawet detektory tego samego typu moga wykazywacé znaczace réz-
nice pod wzgledem wartosci zaréwno wspoétczynnikéw kalibracyjnych, jak i ko-
rekcyjnych. W zwiazku z tym konieczne jest oznaczenie detektoréw uzywanych
w dozymetrii in vivo i wykalibrowanie kazdego detektora przed zastosowaniem
go w praktyce klinicznej. Ponadto ten sam detektor moze mie¢ rézne charakte-
rystyki w zaleznosci od rodzaju i energii wiazki. Na rys. 1.7 przedstawiono
charakterystyke katowa potprzewodnikowego detektora EDE-5 dla réznych
wiazek terapeutycznych.
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Rys. 1.7. Charakterystyka katowa, tj. zalezno$¢ wspoétczynnika korekcyjnego C(¢) od kata migdzy
osig wiazki a normalna do podstawy detektora, dla wybranej diody EDE-5 (ORLEF, KONEFAtL,
LoBopziEC, MANIAKOWSKI, ZIPPER, 1998, badania realizowane w ramach grantu KBN zarejestrowa-
nego pod numerem 4 POSA 071 11) dla:

a — trzech wiazek fotonowych, b — szesciu wiazek elektronowych

W przypadku nieregularnych pdél napromieniowania, jakie stosowane sa na
przyklad w konformalnych technikach napromieniania, nie wyznacza sig
wspotczynnikéw korekcyjnych. Stosuje sig¢ natomiast indywidualny wspdtczyn-
nik kalibracyjny dla kazdego detektora i pola napromieniowania.

1.1.2. Analiza wynikéw pomiaru dawek promieniowania
uzyskiwanych za pomoca dozymetrii in vivo

Wyniki pomiaréw dawek promieniowania za pomoca dozymetrii in vivo
opisanej w poprzednich rozdziatach przedstawiane sa najczesciej w postaci hi-
stogramu réznic procentowych migdzy dawka zmierzong w trakcie napromie-
niania chorego a dawka zaplanowana za pomoca systemu planowania leczenia.
W przypadku gdy w procesie napromieniania nie wystgpuje btad systematycz-
ny, dla odpowiednio duzej liczby przypadkéw rozktad wspomnianych réznic be-
dzie dazyt do rozktadu normalnego. Woéwczas, dopasowujac do rozktadu funk-
cje Gaussa, mozemy wyznaczy¢ warto$¢ Srednig i szeroko$¢ potéwkowa
rozktadu lub odchylenie standardowe wartosci $redniej. Wymienione parametry
sa miarg zgodnoSci miedzy dawka zaaplikowana choremu a dawka zaplano-
wang przez system planowania leczenia. Przesunigcie rozktadu lub zaburzenie
jego ksztaltu swiadczy o wystgpowaniu bledu systematycznego badZz to w po-
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miarach dawki, badZ to w planowaniu leczenia lub w procesie napromieniania
pacjenta. Zasadnicze czynniki wplywajace na doktadnos$¢ podania dawki chore-
mu zostalty oméwione w rozdziale pierwszym niniejszej pracy.

Na rys. 1.8 przedstawiono wyniki pomiaréw dawki wejsciowej dla grupy 78
pacjentéw ze zmianami nowotworowymi zlokalizowanymi w obrebie szyi,
Scianki klatki piersiowej i pluc, napromienianych wiazkami elektronowymi
o energiach: 9 MeV, 12 MeV i 15 MeV. Wartos¢ srednia uzyskanego rozkladu
wynosi SR =0,7%, odchylenie standardowe wartosci Sredniej ASR = 4,6%,
a wartosci skrajne r6znic procentowych miedzy dawka podang a zaplanowana
—8% 1 12%. Maksymalna nieokreslono$¢ pojedynczego pomiaru dla prezento-
wanych wynikéw nie przekracza 3,9%. Doktadna analiza przypadkéw najwigk-
szych réznic migdzy dawka zaplanowana a podana choremu pozwolila stwier-
dzi¢, ze gléwnym Zrédlem rozbieznosci jest niedoktadno$¢ wyliczania dawek
elektronowych przez system planowania leczenia Cathplan. Dawki moga by¢
zaréwno zawyzane, jak i zanizane, co w efekcie nie powoduje znaczacego prze-
suniecia rozkladu, a jedynie zwigksza jego szerokosc.
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Rys. 1.8. Histogram réznic procentowych migdzy dawka zmierzona za pomoca pétprzewodni-
kowych detektoréw EDE-5 a dawka zaplanowana za pomoca systemu planowania leczenia

Cadplan (KONEFAE, 1999, badania realizowane w ramach grantu KBN zarejestrowanego pod nu-
merem 4 PO5SA 071 11; zob. takze f.oBopzIEC i in., 1998)

Roéznice zostaty wyrazone jako procent dawki zaplanowanej
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1.2. Metody kontroli dawek promieniowania
podawanych pacjentom w teleradioterapii realizowanej
dynamiczna technika modulacji intensywnosci wiazki

Zaprezentowana w poprzednich rozdziatach metoda kontroli dawek apliko-
wanych pacjentom w teleradioterapii oparta na dozymetrii in vivo, realizowanej
za pomocg detektoréw termoluminescencyjnych lub pétprzewodnikowych, jest
obecnie stosowana rutynowo w radioterapii bazujacej na niezmiennej w czasie
intensywnosci wiazki. Taki sposéb kontroli dawek okazuje si¢ jednak trudny do
realizacji w przypadku dynamicznej techniki modulacji intensywnosci wiazki
(ang. Intensity Modulated Radiation Therapy). Podstawowa trudno$¢ polega na
tym, ze dawka w polu napromieniania moze by¢ bardzo zréznicowana. W przy-
padku techniki dynamicznej weryfikacji podlegaja plany leczenia, tj. rozktad
dawek naniesiony na obraz przekroju ciata chorego w obszarze, w ktérym wy-
stepuja zmiany nowotworowe. Podstawowym sposobem weryfikacji planéw le-
czenia dla techniki z modulowana intensywnoscia wiazki jest wykonanie
w trakcie pierwszego seansu napromieniania chorego zdje¢ weryfikacyjnych za
pomoca portali ztozonych z zespotu komér jonizacyjnych lub krzemowych de-
tektoréw potprzewodnikowych (np. GREER i in., 2003). Portal detektoréw stano-
wi obecnie podstawowe wyposazenie wigkszosci akceleratorow medycznych.
W trakcie seansu napromieniania portal detektoréw umieszczony jest pod
ciatem pacjenta, bezposrednio pod napromienianym obszarem, po przeciwnej
stronie pacjenta niz Zrédlo wiazki. Portal rejestruje promieniowanie wiazki tera-
peutycznej przechodzacej przez ciato chorego w postaci obrazu cyfrowego®.
Uzyskany obraz poréwnywany jest z analogicznym obrazem otrzymanym z sy-
mulatora® (tzw. obrazem odniesienia). Czesto jednak poruszajacy sie w trakcie
napromieniania uktad kolimatoréw listkowych (ang. MultiLeaf Collimator)
moze powodowaé czgsSciowe przystonigcie struktur pacjenta. W efekcie cyfrowe
zdjecia portalowe nie zawieraja pelnej informacji o geometrii ulozenia pacjenta.
W takiej sytuacji do planéw leczenia dodaje si¢ dwa statyczne pola weryfika-

4 Dawniej wykonywano analogowe zdjecia rentgenowskie za pomoca filméw dozymetrycz-
nych umieszczonych w trakcie napromieniania analogicznie do portalu detektoréw.

5 Symulator jest obecnie podstawowym urzadzeniem stosowanym w planowaniu leczenia.
Ma wbudowana lampe rentgenowska. Geometria wiazki w symulatorze ksztaltowana jest w taki
sam sposob, jak w akceleratorze. W czasie symulacji wykonywane sa kontrolne zdjgcia rentge-
nowskie, ktére poréwnywane sa z trdjwymiarowym komputerowym modelem pacjenta, zawie-
rajacym takze przestrzenny rozktad dawek. Komputerowy model pacjenta czgsto otrzymywany
jest jako efekt fuzji obrazéw uzyskanych technika tomografii pozytonowej, rezonansu magnetycz-
nego i tomografii komputerowej. W efekcie takiego poréwnania informacje geometryczne planu
leczenia sa nanoszone na ciato lub maske pacjenta. Zaznacza si¢ izocentrum planu leczenia,
punkty centrowania, granice wiazek i granice ustalonych oston.
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cyjne lezace w ptaszczyznach do siebie prostopadtych. Na ich bazie tworzy si¢
obrazy poréwnywane z obrazami z symulatoréw.

Metoda oparta na zdjeciach portalowych moze by¢ takze stosowana w sta-
tycznych technikach napromieniania. Jednak w przeciwieristwie do opisanej
wczesniej metody dozymetrii in vivo, metoda portalowa nie nadaje si¢ do kon-
troli dawki w przypadku napromieniania calego ciata (ang. Total Body Irradia-
tion).

1.3. Nowa metoda kontroli dawek promieniowania
w teleradioterapii

Aktualnie prowadzone przez Zaktad Fizyki Jadrowej i Jej Zastosowari US
we wspotpracy z Centrum Onkologii w Gliwicach i Szpitalem Wojewoddzkim
w Katowicach badania w zakresie kontroli dawek aplikowanych pacjentom
pozwolily zaobserwowaé wystgpowanie korelacji migdzy radioaktywnoscia
wzbudzona w ciele chorego napromienianego wysokoenergetycznymi wigzkami
promieniowania X a podana dawka. Na rys. 1.9 przedstawiono widmo promie-
niowania y emitowanego przez pacjenta po zakofczeniu seansu napromieniania
wiazka promieniowania X o potencjale nominalnym 20 MV. Widoczny jest
duzy pik odpowiadajacy energii 511 keV, pochodzacy z anihilacji pozytondéw.
Zrédtem pozytonéw sa radioizotopy emitujace promieniowanie 8+ i radioizoto-
py emitujace fotony o energiach wigkszych od 1 022 keV — energii odpowia-
dajacej podwéjnej spoczynkowej masie elektronu®. Radioizotopy powstaja w re-
akcjach fotojadrowych (y, n) wywolanych przez wysokoenergetyczne fotony
wiazki terapeutycznej i w reakcjach wychwytu neutronéw (n,?y) (por. rozdz. 3
1 4). Pole pod pikiem anihilacyjnym okazuje si¢ proporcjonalne do dawki tera-
peutycznej. Fakt ten pozwala wyznaczy¢é dawke zaaplikowana pacjentowi na
podstawie pomiaru i analizy widma promieniowania gamma emitowanego
przez pacjenta bezpoSrednio po zakoriczeniu seansu napromieniania. Mozna
okresli¢ korelacje migdzy polem pod pikiem anihilacyjnym a na przyktad
dawka maksymalna. Nastepnie na podstawie wyznaczonej zaleznosci mozna
weryfikowa¢ wartoSci dawek aplikowanych pacjentom.

Badania przeprowadzone na kosciach ssakéw (PoLACZEK-GRELIK i in., 2006,
2009) pozwolity czesciowo zidentyfikowaé radioizotopy powstajace w ciele
pacjenta w trakcie teleradioterapii wysokoenergetycznymi wigzkami promienio-
wania X, a takze dostarczyly wielu informacji przydatnych do opracowania opi-

6 Foton o energii wickszej od 1022 keV moze kreowaé w poblizu jadra atomowego pare
elektron — pozyton.
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Rys. 1.9. Widmo promieniowania gamma emitowane przez pacjenta kilka minut po zakoniczeniu
napromieniania obszaru ptuc wiazka promieniowania X — 20 MV (dawka zaaplikowana: 2 Gy
na guz) (z badaft wlasnych, materiaty niepublikowane)

Pomiar widma wykonano za pomoca detektora germanowego HPGe firmy ORTEC (zob. rys. 4.3). W trakcie
pomiaru pacjent znajdowat si¢ w pozycji siedzacej, detektor byt umieszczony na wysokosci kosci piszczelo-
wej, okoto 1 cm od powierzchni skéry

sywanej metody pomiaru dawki. Mianowicie szybkos$¢ zanikania piku anihila-
cyjnego, a takze relacja miedzy dawka terapeutyczna a natgzeniem piku
anihilacyjnego zaleza od energii wiazki (zob. rys. 1.10 i 1.11). W przypadku
kosci napromienianych wiazka 20 MV pik anihilacyjny zanika ponad dwa razy
szybciej (stata zaniku A = 0,0012 s™', tj. czas pétzaniku T, =9 min 30 s) niz
po napromienieniu wiazka 15 MV (A = 0,0005 s, tj. T}, = 23 min).

Ponadto znacznie silniejsza aktywacja wystgpuje dla wiazki o wigkszej
energii maksymalnej. Natgzenie piku anihilacyjnego w chwili zakoniczenia na-
promieniania chorego jest okoto trzy rzedy wielkosci wigksze po napromienia-
niu wigzka 20 MV niz po napromieniowaniu wigzka 15 MV. Dzieje si¢ tak dla-
tego, ze wysokoenergetyczna cze¢$¢ widma wiazki 20 MV pokrywa znacznie
wigksza czgs$¢ zakresu energetycznego, w ktérym zachodza reakcje fotojadrowe
dla pierwiastkéw biogennych i mikroelementéw (zob. rys. 3.1), niz to ma miej-
sce w przypadku wiazki 15 MV. Dla dawek mniejszych od 6 Gy dla wiazki
20 MV i 8 Gy dla wigzki 15 MV zaobserwowano wyrazny wzrost natg¢zenia
piku anihilacyjnego z rosnaca dawka. Fakt ten jest korzystny w przypadku za-
stosowania opracowywanej metody w praktyce klinicznej, poniewaz typowe
dawki frakcyjne nie przekraczaja 2 Gy.
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Rys. 1.10. Zalezno$¢ migdzy liczba zliczeri fotonéw anihilacyjnych N emitowanych przez kosé
ssaka zarejestrowanych w detektorze (HPGe) w ciagu jednej sekundy a czasem ¢ mierzonym od
chwili zakoriczenia napromieniania kosci wiazkami promieniowania X o potencjatach nominal-
nych (PoLACZEK-GRELIK, ORLEF, DYBEK, KONEFAL, ZIPPER, 2009):
a— 20 MV, b — 15 MV. W celu okreslenia szybkosci zaniku piku anihilacyjnego do punktéw eksperymen-
talnych dopasowano (metoda najmniejszych kwadratéw) funkcje ekspotencjalna opisujaca zalezno$¢ N(f).
Kwadrat wspétczynnika korelacji liniowej Persona R* bliski 1 $wiadczy o duzej doktadnosci wyznaczonych

statych zaniku
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Rys. 1.11. Zaleznos¢ miedzy strumieniem fotonéw anihilacyjnych emitowanych przez materiat
biologiczny a dawka terapeutyczng dla kosci ssakéw napromienianych wigzkami promieniowania
X o potencjatach nominalnych 15 MV i 20 MV (PoLACZEK-GRELIK, ORLEF, DYBEK, KONEFAL,
Z1pPER, 2009)

Prezentowana zaleznos$¢ zostata okreslona za pomoca pomiaréw wykonanych detektorem germanowym HPGe
firmy ORTEC

Prezentowana metoda dostarcza jedynie informacji o wielkosSci dawki tera-
peutycznej, nie pozwala weryfikowaé planéw leczenia. Dodatkowym ogranicze-
niem metody jest mozliwos¢ jej stosowania dla wigzek promieniowania X cha-
rakteryzujacych si¢ widmami energetycznymi, ktérych goérny zakres znajduje
si¢ znacznie powyzej progowej energii na reakcje fotojadrowe. Ta granica dla
wigkszosci izotopéw wynosi od 8 MeV do 10 MeV. Trwaja takze badania nad
przystosowaniem metody do zastosowania jej dla wiazek -elektronowych.
Niewatpliwg zaleta opisanej metody jest oddzielenie procesu napromieniania
chorego od pomiaru dawki. Skrécony zostaje w ten sposéb czas potrzebny na
przygotowanie radioterapii. Ponadto prezentowana metoda nie ingeruje w pro-
ces napromieniania, a co za tym idzie — w najmniejszym stopniu nie zaburza
rozktadu dawki w ciele chorego. Jako spektrometr promieniowania y moze tak-
ze postuzy¢ detektor scyntylacyjny, np. NaJ czy CsJ itp.



Wyznaczanie widm energetycznych
wigzek terapeutycznych generowanych
przez liniowe akceleratory medyczne

Podstawowymi urzadzeniami stosowanymi obecnie w radioterapii nowotwo-
réw sa akceleratory liniowe, zwane takze linakami (rys. 2.1), w ktérych za po-
moca pola elektromagnetycznego przyspiesza si¢ elektrony wytworzone
w zarzonej katodzie, pracujacej w uktadzie triodowym. W radioterapii uzywa
si¢ zaréwno wiazek elektronéw, jak i wiazek promieniowania X. W tym dru-
gim przypadku przyspieszona wiazka elektronéw jest kierowana na tarczg kon-
wersji, gdzie powstaje promieniowanie hamowania. Szczegdly wytwarzania
wiazek terapeutycznych w liniowych akceleratorach medycznych byly omawia-
ne w wielu pracach (np. SCHARE, 1994; TAEA, 2005).

Rys. 2.1. Liniowy akcelerator medyczny Clinac 2300 firmy Varian (po lewej) i Primus firmy Sie-
mens (po prawej)

Pierwszy z akcelerator6w zostal zainstalowany w Centrum Onkologii im. M. Sktodowskiej-Curie w Gliwi-
cach, a drugi pracuje w szpitalu im. S. Leszczynskiego w Katowicach
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Mimo rozwoju technik eksperymentalnych i obliczeniowych, w ostatnich
dziesigcioleciach problemem wciaz pozostaje doktadne wyznaczenie widm
wigzek terapeutycznych wytworzonych w liniowych akceleratorach medycz-
nych. Doktadna znajomo$¢ widma wiazki terapeutycznej dla ré6znych warunkéw
napromieniania jest niezwykle cenna dla konstruktoréw linakéw. Szczegdlnie
przydatne sa widma wiazki we wzorcowym osrodku dozymetrycznym — wo-
dzie. Widma te sa niezbedne do wyliczenia ilorazéw masowej zdolnosci hamo-
wania elektronéw w wodzie i w powietrzu s,, ,,, (ang. stopping-power ratio
water to air)' (TOME i in., 1998; ANDREO i in., 1986), stosowanych do wyzna-
czania dawki pochtonigtej] w wodzie na podstawie pomiaréw wykonywanych
powietrzna komora jonizacyjng, podstawowym detektorem stosowanym w dozy-
metrii promieniowania jonizujacego w radioterapii. Ponadto algorytmy stuzace
do obliczania dawek w nowoczesnych systemach planowania leczenia opieraja
si¢ takze na widmach wiazek terapeutycznych.

Ukazato si¢ wiele prac, w ktérych prezentowane sa widma energetyczne dla
wigzek fotonowych i elektronowych o réznej energii, generowanych przez akce-
leratory medyczne réznych producentéw. Jednak sa to zazwyczaj widma dla
wiazek szerokich® lub widma okreslone w powietrzu. Nie ma natomiast opraco-
wan, w ktérych prezentowane sa widma w wodzie dla réznych parametréw
wiazki, takich jak wielko$¢ pola napromieniowania. Jak juz wspominano, zna-
jomo$¢ widm energetycznych wiazek terapeutycznych w wodzie jest niezbgdna
do obliczania niezwykle przydatnych wspétczynnikéw s, ,,,. Powodem braku
kompleksowych danych sa trudnosci z doktadnym wyznaczeniem widma. Bez-
posredni pomiar widma za pomoca detektoréw gazowych, pétprzewodnikowych
lub scyntylacyjnych w tym przypadku nie jest mozliwy z uwagi na silny stru-
mieri fotonéw lub elektronéw, osiagajacy wartosci rzedu 10 cm™ s™' w izo-
centrum obrotu glowicy akceleratora. W przypadku wiazek promieniowania X
dodatkowa trudno$¢ stanowi szeroki zakres energetyczny wiazki, wynoszacy od
kilku do kilkudziesieciu megaelektronowoltow.

! Wspétezynnik s, ,,, to wielkos¢ bezwymiarowa, wskazujaca krotno$¢ strat energii elektro-
néw w wodzie w stosunku do strat w powietrzu. Wartosci tego wspéiczynnika zaleza od rodzaju
i energii promieniowania.

2 Wiazki szerokie to terapeutyczne wiazki promieniowania, dla ktrych rozktad dawki w osi
wiazki nie zalezy od wielkosci pola napromieniowania.
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2.1. Metody eksperymentalne
stosowane do wyznaczania widm energetycznych
wigzek terapeutycznych

Zasadniczo metody stluzace do wyznaczania widm energetycznych wiazek
terapeutycznych mozemy podzieli¢ na dwie grupy, tj. metody eksperymentalne
i metody obliczeniowe (symulacje komputerowe).

Najczesciej stosowana do pomiaru widma energetycznego terapeutycznej
wigzki promieniowania X metoda eksperymentalna polega na rozpraszaniu
wiazki ptaska ptytka metalu i rejestrowaniu rozproszonych fotonéw za pomoca
detektora scyntylacyjnego (np. Nal) lub pétprzewodnikowego (np. Ge(Li)).
W metodzie tej detektor umieszczany jest mozliwie daleko od ptytki rozpra-
szajacej, aby strumieri fotonéw docierajacych do niego odpowiadat zakresowi
pomiarowemu uktadu detekcyjnego. Dodatkowo na detektor nakladana jest kil-
kucentymetrowa ostona otowiana z centralnie wycigtym otworem o $rednicy
kilku milimetréw. Ptytke umieszcza si¢ w osi wiazki, pod takim katem wzgle-
dem osi, aby fotony rozproszone w wyniku efektu Comptona, docierajace do
detektora przez otwdr w ostonie, miaty energi¢ 1,5 MeV lub mniejsza, tj. ener-
gi¢ w zakresie, w ktérym mozna tatwo wykalibrowaé detektor za pomoca po-
wszechnie dostgpnych na rynku komercyjnych Zrédet promieniowania gamma.
Ponadto wraz z energia, w zakresie energii powyzej 1,5 MeV, maleje znaczaco
prawdopodobienstwo zajscia efektu Comptona. Plytka rozpraszajaca ma gru-
bos¢ kilku milimetréw i wykonana jest z materialu o malej gestosci i niskiej
liczbie atomowej (najcze¢sciej z aluminium), aby padajace na nia fotony ulegaty
tylko jednemu rozproszeniu comptonowskiemu. Na podstawie zmierzonego
widma rozproszonych fotonéw, korzystajac ze wzoru Comptona okreslajacego
zalezno$¢ miedzy energia fotonu padajacego i rozproszonego pod danym
katem, a takze stosujac wzor Kleina — Nishiny na catkowity przekrdj czynny
na rozproszenie fotonu, mozna odtworzy¢ widmo wiazki terapeutycznej. Wid-
ma otrzymane za pomoca tej metody byly prezentowane w wielu pracach (np.
LANDRY, 1991; LEvVY 1 in., 1974).

Inna metoda stosowana do wyznaczania widm terapeutycznych wiazek pro-
mieniowania X oparta jest na pomiarach transmisji promieniowania prze-
chodzacego przez warstwg materialu o réznej grubosci, przy czym pomiaru
transmisji dokonuje si¢ czgsto zwykla komora jonizacyjna. Materiat rozpra-
szajacy na ogé6l wykonany jest z aluminium i sklada sie z kilkudziesigciu
plytek o typowej grubosci 2 cm. Zmienng grubos$¢ warstwy rozpraszajacej uzy-
skuje si¢ przez doktadanie kolejnych ptytek. Maksymalna grubos$¢ warstwy roz-
praszajacej z aluminium niezbgdna do pomiaru widma wiazki o potencjale no-
minalnym 6 MV wynosi okoto 160 cm. Szczegélowy opis metody mozna
znalez¢ w wielu pracach (np. FrRaNcoIS i in., 1997; HUANG 1 in., 1983).
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Podstawowym ograniczeniem obu eksperymentalnych metod jest mozliwosé
zastosowania ich tylko do wyznaczania widm dla wiagzek fotonowych w powie-
trzu. Oczywiscie, mozna probowac przepusci¢ wiazke przez warstwe wody bez-
posrednio przed ptytka rozpraszajacq czy materialem ostabiajacym wiazke, ale
wowcezas nalezy jeszcze okresli¢ przyczynek do widma od wstecznie rozproszo-
nych fotonéw, co w ogdlnosci moze stanowi¢ powazng trudnosc.

2.2. Wyznaczanie widm energetycznych wigzek terapeutycznych
na podstawie symulacji komputerowych Monte Carlo

Metoda wyznaczania widm wiazek terapeutycznych oparta na symulacjach
komputerowych Monte Carlo® pozwala ominaé wymienione utrudnienia. Moze
by¢ stosowana do wyznaczania zaréwno widm wigzek fotonowych, jak i elek-
tronowych w dowolnym osrodku. W tym wypadku korzysta si¢ z faktu, ze
rozktad dawek jest SciSle zwiazany z widmem energetycznym wiazki. Zatézmy,
ze celem jest wyznaczenie widm wiazki terapeutycznej w wodzie. Wéwczas
metoda przedstawia si¢ nast¢pujaco. Wykonywany jest pomiar rozkladu dawek
wzdhuz osi wiazki terapeutycznej i w kierunkach prostopadtych do osi wiazki.
W ten sposéb uzyskuje si¢ rozktad dawek giebokosciowych w osi wiazki i pro-
file wiazki. Pomiar rozkladu dawek mozna wykona¢ stosunkowo tatwo. Prze-
prowadza si¢ go z zastosowaniem aparatury bedacej typowym wyposazeniem
kazdego osrodka onkologicznego. Standardowo wykonywany jest cylindryczna
(typu Farmer) lub ptaska (typu Markus) komora jonizacyjna wypetniong powie-
trzem atmosferycznym (rys. 1.2). Nastgpnie wyznacza si¢ analogiczne rozklady
dawek za pomoca symulacji komputerowych. Zgodno$¢ miedzy rozkladami
otrzymanymi na drodze eksperymentalnej i obliczonymi metoda Monte Carlo
jest warunkiem koniecznym, aby przystapi¢ do zasadniczego etapu metody, tj.
do wyznaczenia widma na podstawie tylko samych symulacji. W programie
symulacyjnym uwzglednia si¢ wszystkie zasadnicze czgSci akceleratora me-
dycznego majace wptyw na rozktad dawki. Jak pokazaty liczne prace (m.in.
VERHAGEN 1 in., 2003), widmo energetyczne generowanej wiazki, a wiec takze
rozktady dawek w wodzie zaleza od potencjatu przyspieszajacego wiazke elek-
trondw oraz od konstrukcji gtéwnych komponentéw glowicy akceleratora i ma-
teriatéw, z ktoérych sa one wykonane. Tak wiec program do obliczania widma
wiazki fotonowej musi uwzgledniac: tarcze¢ konwersji elektronéw na promienio-
wanie X, filtr wygtadzajacy, zapewniajacy réwnomierne napromienianie catego

3 Szczeg6towe wyjasnienie zasad metody Monte Carlo mozna znalezé w wielu publikacjach
(m.in. HAMMERSLEY 1 in., 1964; Particle Data Group, 2000; WEINzIERL, 2000).
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pola terapeutycznego, i uktad kolimatoréw umozliwiajacy formowanie wiazki.
W symulacjach wiazki elektronowej, poza kolimatorami, niezbgdne jest
uwzglednienie tzw. aplikatoréw elektronowych dodatkowo kolimujacych
wiazke, nadajacych jej odpowiedni profil, i ukladu folii rozpraszajacych,
petniacych podobng funkcje jak filtr wygtadzajacy. Oczywiscie, program symu-
lacyjny musi uwzgledniaé takze fantom i detektory. Na rys. 2.2 przedstawiono
wizualizacje¢ symulowanego uktadu do obliczania widm energetycznych dla
wiazki promieniowania X o potencjale nominalnym 6 MV, wytwarzanej w ak-
celeratorze typu Clinac 2300. Zastosowany do symulacji program zostat oparty
na oprogramowaniu GEANT4.

-
=
=]
=
=
o
=

kolimator pierwotny
z tarcza konwersji w $rodku

o il wygladzajacy

/ ........... szezgki kolimacyjne

detektory logiczne ........ fantom

Rys. 2.2. Wizualizacja symulowanych gtéwnych czesci glowicy akceleratora Clinac 2300 (opcja
z wiazka fotonowa), fantomu wodnego i uktadu detektoréw logicznych, a takze toréw fotonéw
(rysunek po prawej stronie) powstatych w tarczy konwersji (KONEFAL, ORLEF, MANIAKOWSKI, 2010)
Detektor logiczny stanowi objgtos¢ okres§lona w obrebie fantomu wodnego, rejestruje energi¢ zdeponowana
w nim przez fotony i elektrony wiazki pierwotnej i przez promieniowanie wtérne
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2.2.1. GEANT4 — nowoczesne oprogramowanie
do komputerowych symulacji
proces6w zachodzacych w fizyce jadrowej

Obowigzujace standardy wymagaja, aby wszelkie obliczenia zwiazane
z procesami fizycznymi i transportem czastek byty prowadzone metoda Monte
Carlo. GEANT4 (Geometry ANd Tracking) jest obecnie jednym z najnowszych
narzedzi do symulacji zjawisk z zakresu fizyki jadrowej metoda Monte Carlo.
Oprogramowanie GEANT4 ma formeg bibliotek napisanych w C++, przeznaczo-
nych do wykorzystania w systemie operacyjnym UNIX, WINDOWS i LINUX.
GEANT4 zawiera klasy umozliwiajace wizualizacje trajektorii czastek i wszyst-
kich obiektéw geometrycznych zdefiniowanych w programie symulacyjnym, ta-
kich jak: czeSci akceleratora, detektory, fantom itp. Wizualizacja jest niezwykle
przydatna w trakcie tworzenia programu symulacyjnego, gdyz pozwala latwo
zauwazy¢ ewentualne bledy zwiazane z niewtasciwym potozeniem obiektu geo-
metrycznego lub jego wielkoscia. GEANT4 doskonale nadaje si¢ do wyzna-
czania widm energetycznych wiazek terapeutycznych ze wzgledu na fakt, ze
zawiera metody stluzace do symulacji wszystkich zasadniczych proceséw fi-
zycznych zachodzacych w trakcie wytwarzania i emisji wiazek elektronowych
i fotonowych przez liniowy akcelerator medyczny®*. Pliki Zrédtowe oprogramo-
wania maja format ASCII, a wigc zawarty w nich kod jest catkowicie dostgpny
dla uzytkownika. Umozliwia to wprowadzanie dowolnych zmian w programie
i jak najlepsze dostosowanie go do potrzeb konkretnej symulacji. Ponadto
GEANT4 pozwala precyzyjnie modelowaé ksztalty symulowanych obiektéw,
np. komponentéw akceleratora, co jest podstawowym warunkiem uzyskania
doktadnych wynikéw. Bogata informacje na temat oprogramowania GEANT4
1 mozliwosci jego zastosowania w radioterapii, poza strona domowa projektu
(http://wwwinfo.cern.ch/asd/geant4/), mozna znaleZ¢ w wielu publikacjach (np.:
KONEFAL 1 in., 2004; CARRIER 1 in., 2004; KoNEFAL, 2006).

4 Podstawowe zjawiska fizyczne zachodzace podczas emisji wiazek terapeutycznych to: kon-
wersja elektronéw na promieniowanie hamowania, zjawisko fotoelektryczne, efekt Comptona,
tworzenie si¢ pary elektron-pozyton, rozproszenie Rayleigha, elastyczne i nieelastyczne rozpro-
szenie czastek naladowanych, anihilacja pozytonu, rozpad promieniotwdrczy, reakcje fotojadrowe
i elektrojadrowe, a takze podstawowe reakcje z udzialem neutronéw — elastyczne i nieelastyczne
rozproszenie neutronu oraz wychwyt radiacyjny neutronu.
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2.2.2. Poréwnanie rozkladéw dawek w wodzie
zmierzonych i uzyskanych
na drodze symulacji komputerowych

Na rys. 2.3 przedstawiono przykladowe poréwnanie rozkladu dawek otrzy-
manego z symulacji komputerowych z rozktadem zmierzonym komora joniza-
cyjna typu Markus. Prezentowany przyktad dotyczy rozkladéw dawek w wodzie
wzdtuz osi wiazki terapeutycznej promieniowania X o potencjale nominalnym
6 MV, wytworzonej w liniowym akceleratorze medycznym typu Clinac 2300.
Symulowana wiazka elektronéw pierwotnych (tj. elektronéw uderzajacych
w tarcze konwersji) miala energi¢ 6 MeV.
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Rys. 2.3. Poréwnanie zmierzonego i otrzymanego z symulacji komputerowych rozktadu dawek
wzdluz osi wigzki w fantomie wodnym dla wiazki promieniowania X — 6 MV, wytworzonej
w akceleratorze medycznym typu Clinac 2300 (KONEFAL, ORLEF, MANIAKOWSKI, 2010)

Rozklady uzyskano dla pola napromieniowania s =40 cm x 40 cm i parametru SSD =100 cm. Wstawka
w prawym gérnym rogu rysunku przedstawia réznice procentowe migdzy dawka wzgledna z pomiaréw i z sy-
mulacji w funkcji glgbokosci (g) w fantomie

Roéznice procentowe migdzy dawka wzgledna z pomiaréw i z symulacji
w przypadku rozwazanej wigzki nie przekraczaja 2,5% na glebokosciach wigk-
szych niz 1 cm. Wigksze rozbieznosci widoczne sa w obszarze narastania daw-
ki. Wynikaja z niedoskonatosci metod eksperymentalnych, sa spowodowane
wzglednie duzymi rozmiarami komory jonizacyjnej zastosowanej do pomiaru
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rozktadéw dawek. Problem niepewnosci pomiarowych w obszarze narastania
dawki dla typowych komér jonizacyjnych stosowanych w radioterapii byt oma-
wiany w raportach dozymetrycznych, opracowanych przez Miedzynarodowa
Agencje Energii Atomowej (IAEA, 1987, 2000).

Rozktad dawek wyznaczony eksperymentalnie, zastosowany do weryfikacji
obliczefi komputerowych, zobrazowany na rys. 2.3, stanowi Srednia z pomiar6w
wykonanych dla grupy akceleratoréw Clinac 2300 zainstalowanych w Centrum
Onkologii w Gliwicach. Maksymalne réznice migdzy zmierzonymi wzglednymi
rozktadami dawek gtebokosciowych dla poszczegdlnych akceleratoréw tej grupy
nie przekraczaty 2%.

1.2
6 MV, Clinac 2300
s =40 cm = 40 ¢m
1,0 7 SSD = 100 ¢m ®  punkty z svmulacji”
rozklad z dopasowanej funkcji
= 0.8 1
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021  c=-443083
d=-0088 wspolezynnik korelacji Pearsona: 0,997
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Rys. 2.4. Rozktad dawek glebokosciowych w wodzie uzyskany bezposrednio z symulacji kompu-
terowych (punkty), zestawiony z rozkltadem obliczonym za pomoca dopasowanej funkcji (z badan
wlasnych, materialy niepublikowane)

O doktadnosci dopasowania §wiadczy warto$¢ wspotczynnika korelacji Pearsona bliska 1. Pojedynczy punkt
otrzymany jest z jednego detektora logicznego. Prezentowany rozktad zostat uzyskany ze 110 detektoréw lo-
gicznych. Detektory miaty ksztatt walca o wysokosci 2 mm i promieniu podstawy 1,5 cm i byty rozmieszczo-
ne wzdhuz osi wiazki w zakresie glgbokosci od 0,1 cm do 27,35 cm

Rozklad dawek glebokosciowych uzyskany z symulacji komputerowych,
przed poréwnaniem z rozktadem wyznaczonym eksperymentalnie, podlega ob-
rébce usuwajacej fluktuacje statystyczne. Mianowicie, do punktéw uzyskanych
z obliczein komputerowych metoda najmniejszych kwadratéw dopasowuje sig
funkcje¢ dobrze opisujaca rozktad dawek w caltym zakresie glebokosci (rys. 2.4).
Dopasowywanymi funkcjami mogg by¢ wielomiany (SHEIKH-BAGHERI i in.,
2004) lub funkcje typu ag” sin(cg?), ag’ sin*(cg?) (KONEFAL, ORLEF i in., 2010)
lub ag® exp(cg?), gdzie g oznacza glebokosé w fantomie wodnym. Symulacje
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prowadzi si¢ do momentu, gdy réznice migdzy wartoSciami dawek z symulacji
a warto$ciami dawek obliczonymi za pomoca dopasowanej funkcji nie przekra-
czaja 0,5% w catym zakresie rozwazanych glebokosci.

2.2.3. Przykladowe widma energetyczne wiazki terapeutycznej
generowanej przez liniowy akcelerator medyczny
i analiza jakoSci wiazki

Na rys. 2.5 przedstawiono przyktadowe widma energetyczne uzyskane me-
toda symulacji komputerowych dla wiazki 6 MV wytwarzanej w liniowym
akceleratorze medycznym typu Clinac 2300. Z kolei na rys. 2.6 zaprezentowano
zmiang Sredniej energii rozwazanej wiazki wzdluz jej osi w wodzie dla trzech
wybranych kwadratowych pél napromieniowania.

Ksztatt widma zalezy zaréwno od glgbokosci w fantomie wodnym, jak i od
wielkosci pola napromieniowania. Kazde zaprezentowane widmo jest usrednie-
niem wynikéw otrzymanych w trzech niezaleznych symulacjach réznigcych sig
parametrem startowym generatora liczb pseudolosowych. Taka procedura przy-
gotowania danych zmniejsza fluktuacje statystyczne, ktérymi obarczone sa uzy-
skane widma. W przypadku prezentowanych widm liczba elektronéw pierwot-
nych odpowiadajacych pojedynczej symulacji zawierata si¢ w przedziale od
3.10° do 5-10°, w zaleznosci od wielkosci pola napromieniowania. Wartosci
fluencji zostaly wyznaczone z dokladnoscia do 5% w prawie calym zakresie
energii wiazki, z wyjatkiem wysokoenergetycznej cze$ci widma, gdzie doktad-
no$¢ jest trochg¢ mniejsza ze wzgledu na gorsza statystyke, tj. mniej zarejestro-
wanych fotonéw w pojedynczym binie energetycznym.

Zmiana ksztattu widma w fantomie wodnym wzdluz osi wiazki owocuje
zmianami Sredniej energii wiazki E,. W przypadku rozwazanej wiazki promie-
niowania X o potencjale nominalnym 6 MV widoczne s3 znaczace rdéznice mig-
dzy rozktadami Sredniej energii wiazki dla r6znych p6l napromieniowania. I tak
w przypadku pola s =3 cm X 3 cm S$rednia energia wiazki ro$nie wraz z gle-
bokoscia w fantomie wodnym od wartoSci E,=1,720 MeV na glebokosci
g=0,1 cm do E;=2,192 MeV na glebokosci g=27,35 cm. W przypadku
dwoch pozostatych pdl widoczny jest wyrazny spadek $redniej energii na kilku
pierwszych centymetrach. Dla pola s =10 cm x 10 cm spadek $redniej energii
wiazki od 1,591 MeV do 1,487 MeV pojawia si¢ na glebokosciach do g =6 cm.
Dalej srednia energia wiazki rosnie, osiagajac warto§¢ E,=1,614 MeV na
glebokosci odpowiadajacej polozeniu ostatniego detektora logicznego. Nato-
miast dla najwigkszego pola s =40 cm x 40 cm Srednia energia wiazki spada
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Rys. 2.5. Widma energetyczne wiazki promieniowania X o potencjale nominalnym 6 MV, wytwo-
rzonej w akceleratorze medycznym typu Clinac 2300 (symulacje komputerowe, GEANT4) (KONE-

FAE, ORLEF, MANIAKOWSKI, 2010)

Prezentowane widma zostaty okreslone na glgbokosciach 5 cm (a) i 25 cm (b) w fantomie wodnym, w osi
wigzki dla trzech kwadratowych pdl napromieniowania. Fluencja fotonéw @; (tj. liczba fotonéw na cm’ po-
wierzchni) przypadajaca na 1 MeV energii wiazki zostala odniesiona do dawki glgbokosciowej D(10) o warto-
§ci 1 Gy, okreslonej na glgbokosci 10 cm. Szerokos§¢ bindw energetycznych, tj. przedzialéw energii, na ktére
zostalo podzielone widmo, wynosita 0,1 MeV. W kazdym binie energetycznym zliczano liczbg fotonéw

o energii zawierajacej si¢ w danym binie
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Rys. 2.6. Zalezno$¢ Sredniej energii wiazki E, od glgbokosci ¢ w fantomie wodnym dla trzech
kwadratowych pdl napromieniowania dla wigzki promieniowania X — 6 MV generowanej przez
akcelerator typu Clinac 2300 (KONEFAL, ORLEF, MANIAKOWSKI, 2010)

wraz z glebokoscia od 1,387 MeV do 0,891 MeV, przy czym najwigkszy spa-
dek wystepuje w zakresie gltebokosci do 10 cm. Zamieszczone wartosci $red-
niej energii zostaly wyznaczone z dokladnoscia do 1,5% (odchylenie standar-
dowe wartoSci $redniej z poziomem ufnosci 0,7).

Zaprezentowane widma sg reprezentatywne dla grupy liniowych akcelerato-
réw medycznych z rodziny akceleratoréw Clinac, generujacych wigzke 6 MV,
o podobnych komponentach gtowicy jak model Clinac 2300. Widma wyznaczo-
ne dla jednego typu akceleratora moga by¢ stosowane takze w przypadku akce-
leratora wyprodukowanego przez innego producenta, jesli wystgpuje zgodnosé
miegdzy rozktadami dawek glebokosciowych w osi wigzki i odpowiednimi profi-
lami wiazek dla obu akceleratoréw. Dlatego razem z widmami powinny by¢ za-
mieszczane parametry charakteryzujace rozktad dawek glebokosciowych, np.
rozktad dawek w osi wiazki. Rozktad dawek gtebokosciowych w osi wiazki
opisuje si¢ za pomocg stosunku dawki na gtebokosci 20 cm — D(20), do dawki
na gtebokosci 10 cm — D(10). W przypadku rozwazanej wiazki wartosci
D(20)/D(10) wynosza: 0,55 dla s=3 cm x 3 cm, 0,58 dla s =10 cm x 10 cm
10,64 dla s =40 cm x 40 cm. Opisujac rozktady dawek glebokosciowych, moz-
na si¢ réwniez postuzyé dopasowywanymi funkcjami, np. do rozktadu dawki
wzdhuz osi wiazki (rys. 2.4).

Zasadniczym ograniczeniem metody opartej na symulacjach komputero-
wych Monte Carlo jest wymagana odpowiednio duza moc obliczeniowa kom-
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puteréw. I tak uzyskanie rozkladu dawek glebokosciowych dla pojedynczego
pola terapeutycznego za pomoca programu opartego na bibliotekach GEANT4
wymaga szesciu tygodni ciaglych symulacji na komputerze klasy PC Pentium
700 MHz. Oczywiscie, sa juz szybsze komputery, a ponadto symulacj¢ mozna
przeprowadza¢ jednoczesnie na kilku, a nawet kilkunastu komputerach. Per-
spektywa rozwoju technologii komputerowej rodzi nadziej¢, Zze metoda oparta
na symulacjach komputerowych Monte Carlo bedzie powszechnie stosowana
do wyznaczania widm wiazek terapeutycznych.

Aktualnie prowadzone badania w Zaktadzie Fizyki Jadrowej i Jej Zastoso-
waii US, we wspGlpracy z Zaktadem Fizyki Medycznej Centrum Onkologii
w Gliwicach i Szpitalem Wojewddzkim w Katowicach, maja na celu opracowa-
nie bazy danych zawierajacej kompleksowa informacj¢ na temat widm energe-
tycznych wiazek terapeutycznych dla wszystkich liniowych akceleratoréw me-
dycznych stosowanych w polskich osrodkach onkologicznych.



Zanieczyszczenie neutronami
wysokoenergetycznych wiazek terapeutycznych
stosowanych w teleradioterapii

Mimo duzego postepu w radioterapii, w ciagu ostatnich kilkunastu lat wiele
probleméw wciaz nie zostalo ostatecznie rozwigzanych. Jednym z nich jest za-
nieczyszczenie neutronami wysokoenergetycznych terapeutycznych wiazek pro-
mieniowania X i elektronéw stosowanych w teleradioterapii. Metody poznawcze
stosowane w fizyce jadrowej okazuja si¢ doskonatym narz¢dziem pozwalajacym
doktadnie okresli¢ skale problemu i zbada¢ jego konsekwencje. Produkcja neu-
tronéw dotyczy liniowych akcelerator6w medycznych, najczgsciej stosowanych
obecnie urzadzen do wytwarzania wiazek terapeutycznych w teleradioterapii.
Wspdlczesne akceleratory medyczne zasadniczo mozemy podzieli¢ na dwie
grupy. Pierwsza z nich stanowia akceleratory o potencjale nominalnym nieprze-
kraczajacym 6 megawoltow, wytwarzajace wiazki promieniowania X (najcze-
Sciej 4 MV lub 6 MV), stosowane do napromieniowain nowotworéw zlokalizo-
wanych blisko powierzchni ciata. Druga grupa to akceleratory wieloenergetycz-
ne, generujace wiazki elektronowe i promieniowanie X o energii maksymalne;j
dochodzacej nawet do kilkudziesigciu megaelektronowoltéw, majace znacznie
szerszy zakres zastosowania. O zastosowaniu wigzek terapeutycznych decyduja
rozktady dawek glgebokosciowych. W radioterapii stosowane sa wiazki elektro-
nowe o energii nieprzekraczajacej 25 MeV 1 wiazki promieniowania X o poten-
cjatach nominalnych nie wigkszych od 20 MV. Ze wzgledu na energie wytwa-
rzanych wigzek neutrony beda towarzyszy¢ pracy akceleratoréw wieloenerge-
tycznych.

Neutrony wytwarzane sa w reakcjach fotojadrowych (y, n) i elektrojadrowych
(e, e’n), wywotywanych przez fotony i elektrony wiazki terapeutycznej. Reakcje
fotojadrowe maja charakter rezonansowy, przy czym szerokos$¢ potéwkowa rezo-
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Rys. 3.1. Widmo energetyczne wiazki promieniowania X o potencjale nominalnym 20 MV (Cli-
nac 2300) tuz za tarcza konwertujaca, obliczone metoda Monte Carlo (z badafi wtasnych, mate-
rialy niepublikowane), zestawione z catkowitymi przekrojami czynnymi o na reakcje fotojadrowe
dla izotopu azotu “N i naturalnego wolframu

Przekroje czynne zostaly zaczerpnigte z tablic przekrojéow czynnych opracowanych przez Dietricha i Bermaba
(DieTRICH, BERMAB, 1988)
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nansu moze wynosi¢ nawet kilka megaelektronowoltow. Dlatego czesto okresla-
ne sa one mianem gigantycznego rezonansu dipolowego. Maksymalna wartos§¢
przekroju czynnego na reakcje (y,n) odpowiada energii 22 MeV dla lekkich
jader atomowych i w miar¢ wzrostu liczby masowej przesuwa si¢ w kierunku
mniejszych energii, az do 12 MeV. Na rys. 3.1 zestawiono widmo energetyczne
terapeutycznej wiazki promieniowania X o potencjale nominalnym 20 MV
z przekrojami czynnymi na reakcje fotojadrowa dla izotopu azotu '*N i dla natu-
ralnego wolframu. Widmo energetyczne fotondw wiazki pokrywa prawie caty
zakres energii, przy ktérych zachodzi reakcja fotojadrowa dla naturalnego wol-
framu i tylko czg¢s§¢ zakresu energii, przy ktérych ma miejsce reakcja
“N(y, n)"*N. Natomiast przekroje czynne na reakcje (e, e’n) rosna wraz z ener-
gia elektronéw (zob. ScoTT i in., 1955). W zakresie energii stosowanych w tele-
radioterapii przekroje czynne na reakcje fotojadrowe sa okoto dwa rzedy wiel-
kosci wigksze niz to ma miejsce w przypadku reakcji elektrojadrowych. Tak
wigc poziom promieniowania neutronowego bedzie znacznie wyzszy w trakcie
emisji wigzek promieniowania X. Najwigcej neutronéw (ponad 60%) produko-
wanych jest w uktadzie kolimacyjnym akceleratora (MAO 1 in., 1997; LARIVIERE,
1985). Ponadto znaczna liczba neutronéw wytwarzana jest w tarczy konwer-
tujacej wiazke elektrondw na promieniowanie X i w filtrze wygladzajacym.

3.1. Metody wyznaczania fluencji neutronow

Pomiar fluencji neutronéw nie wchodzi w zakres obowiazkowych pomiaréw
wykonywanych w teleradioterapii. W zwiazku z tym osrodki onkologiczne czg-
sto nie dysponuja odpowiednia aparatura do przeprowadzenia takich pomiaréw.

Zasadniczo metody wyznaczania fluencji neutrondw mozna podzieli¢ na
metody eksperymentalne i symulacje komputerowe metoda Monte Carlo. Naj-
czeSciej celem badan jest wyznaczenie fluencji neutronéw w zakresie energii
termicznych i rezonansowych lub pelnego widma energetycznego. Znajomos¢
fluencji neutronéw termicznych i rezonansowych jest niezwykle istotna, ponie-
waz wywotuja one reakcje (n,7y) zachodzace z duzymi przekrojami czynnymi
dla wigkszosci izotopéw. Reakcje (n, y) nazywane sa reakcjami wychwytu neu-
tronu. Neutrony wywotujac reakcje jadrowe moga powodowaé uszkodzenia ra-
diacyjne, co ma szczegélne znaczenie w przypadku drogiej elektroniki. Uszko-
dzenia radiacyjne moga sta¢ si¢ czynnikiem skracajacym czas eksploatacji
kosztownej aparatury.

Reakcje (n, y) prowadza do tworzenia si¢ radioizotopéw neutronowo-nadmia-
rowych, ktére w trakcie rozpadéw moga emitowaé zaréwno promieniowanie 3,
jak 1 przenikliwe promieniowanie gamma. Badania promieniotwdrczosci wzbu-
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dzonej w pomieszczeniu do radioterapii i wyptywajace z nich wnioski moga by¢
przydatne dla inspektoréw ochrony radiologicznej osrodkéw onkologicznych.

Systemy planowania leczenia stosowane w teleradioterapii stuza do oblicza-
nia rozktadéw dawek w ciele pacjenta, w obrebie wigzki terapeutycznej, bez
uwzglednienia sktadowej neutronowej. Do doktadnego wyznaczenia dawki neu-
tronowej niezbgdna jest znajomo$¢ fluencji neutronéw w pelnym zakresie ener-
gii, tj. pelnego widma neutronéw (ONGARO i in., 2000). Do pomiaréw fluencji
neutronéw moga by¢ stosowane wszystkie metody znane z fizyki jadrowej. Do
najpopularniejszych sposobéw pomiaru widma neutronéw naleza metody wyko-
rzystujace: sfer¢ Bonnera (UwaMINO i in., 1986), liczniki proporcjonalne
wypelnione helem (CHEN i in., 20006), a takze spektrometry oparte na zasadzie
dziatania komér pecherzykowych (ONGARO i in., 2000). Natomiast fluencja neu-
tronéw termicznych i rezonansowych wyznaczana jest najczesciej metoda aktyw-
no$ci wzbudzonej z zastosowaniem izotopéw o duzych przekrojach czynnych na
reakcje (n, y) — rzedu co najmniej kilkudziesigciu barnéw, jak np. ind czy ztoto.

Symulacje komputerowe oparte na metodzie Monte Carlo stanowia obecnie
podstawowa metode stosowana do wyznaczania widma promieniowania neutro-
nowego zwigzanego z emisja wiazek terapeutycznych. Do powszechnie uzywa-
nego oprogramowania w tym zakresie naleza: MCNP (FACURE i in., 2005),
MORSE w potaczeniu z EGS4 (Mao i in., 1997), FLUKA (CHeN i in., 2006)
1 GEANT4 (KoNEFAt i in., 2006). Z powszechnie stosowanego oprogramowania
opartego na metodzie Monte Carlo, stuzacego do obliczen transportu promie-
niowania przez materi¢, jedynie MCNP4 (wersja 4c) i GEANT4 maja algo-
rytmy umozliwiajace symulacje komputerowa reakcji fotojadrowych. Poréwna-
nie zakresu zastosowania oprogramowania uzywanego do modelowania
zewngtrznych wigzek fotonowych stosowanych w teleradioterapii mozna znalez¢é
w artykule przegladowym autorstwa F. Verhagena i J. Seuntjensa z 2003 roku
(VERHAGEN 1 in., 2003).

3.1.1. Pomiar fluencji neutronéw termicznych i rezonansowych
metoda aktywnosSci wzbudzonej

Pomiar fluencji neutronéw termicznych i rezonansowych metoda aktyw-
nosci wzbudzonej sktada si¢ z dwoch zasadniczych etapéw. Pierwszy etap po-
miaru polega na umieszczeniu w polu neutronowym materiatu stanowiacego
detektor neutronéw. Detektorami neutronéw termicznych i rezonansowych sa
materiaty o duzych przekrojach czynnych na reakcj¢ wychwytu neutronu (n, y),
uformowane do cienkich folii o typowej grubosci nieprzekraczajacej 100 pm.
Neutrony wywoluja w materiale detekcyjnym reakcj¢ (n,y), w wyniku ktérej
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powstaja jadra radioaktywne w stanie metastabilnym. Jadra te ulegaja rozpado-
wi, emitujac promieniowanie y i 8. Drugi etap pomiaru fluencji neutronéw po-
lega na wyznaczeniu aktywno$ci materiatu detekcyjnego. Zachodzi Scisty
zwiazek miedzy aktywnoscia materiatu detekcyjnego aktywowanego w reak-
cjach (n,y) a fluencja neutronéw aktywujacych materiat. Aktywnos$¢ materiatu
detekcyjnego wyznacza si¢ za pomoca licznika rejestrujacego promieniowanie
y lub B~. Najczesciej, ze wzgledu na tatwiejszy pomiar, aktywnos$¢ materiatu
detekcyjnego okreslana jest na podstawie pomiaru promieniowania y. Typowy-
mi materiatami detekcyjnymi sa ind (izotop 'In stanowi 96% naturalnego
indu) i ztoto (izotop '”’Au o abundancji wynoszacej 100%). Rysunek 3.2 obra-
zuje zaleznosci migdzy catkowitymi przekrojami czynnymi i energia neutronu
dla reakcji wychwytu neutronu przez jadra 'In i ’Au.
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Rys. 3.2. Catkowite przekroje czynne ¢ na reakcje wychwytu neutronu dla izotopéw “In i "’Au
zaczerpnigte z bazy danych ENDF/B-VIL.O

Ind "’In cechuje catkowity przekréj czynny o,, na wychwyt neutronu ter-
micznego wynoszacy 160 barnéw (BECKURC, WIRTC, eds., 1968). Ponadto re-
akcja wychwytu neutronu przez jadro '"In charakteryzuje sie jednym duzym
rezonansem (okoto 36 600 barnéw), odpowiadajacym energii neutronu wyno-
szacej 1,45 eV, i kilkoma mniejszymi rezonansami w zakresie energii od 3 eV
do 1 keV, co daje wartos¢ catki aktywacji rezonansowej' réwna 2 640 barnéw

o(E)

1
Calka aktywacji rezonansowej definiowana jest nast¢pujaco: C = f TdE’ gdzie £ —

energia neutronu, a o(E) — przekrdj czynny na wychwyt neutronu.
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(MACKLIN i in., 1955). Izotop “’Au ma nieco mniejszy catkowity przekrdj
czynny na reakcje (n,y) niz izotop ''’In. W przypadku ziota o, = 98,5 bar-
néw (BECKURC, WIRTC, eds., 1968). Dla ziota, podobnie jak dla indu, obser-
wuje si¢ jeden wigkszy rezonans (32 900 barnéw) przy energii 4,9 eV i kilka
mniejszych rezonanséw w zakresie energii od 6 eV do 1 keV. Catka aktywa-
cji rezonansowej C w tym przypadku wynosi 1558 barnéw (MACKLIN i in.,
1955).

W materialach detekcyjnych wykonanych z indu i zlota umieszczonych
w polu neutronéw zachodza nastgpujace reakcje jadrowe:

1 115 116m B H6g * __ v __116
_— [ —t s
o+ In w5 5 Sn soom

oraz

198
Ti2=2,695d ~ 80

Hg* Y 198Hg.

on+ Au— "JAu 0

W wyniku aktywacji neutronowej niektérych materiatléw detekcyjnych (ta-
kich, jak: "In, "Dy czy **Na) powstaja jadra, ktére rozpadajac sie, emituja
promieniowanie y o kilku energiach. W takiej sytuacji, jezeli aktywnos$¢ mate-
riatu detekcyjnego okreslana jest na podstawie pomiaru promieniowania y, wy-
magana jest rejestracja widma energetycznego fotonéw. Do pomiaru widma fo-
tonéw stosuje si¢ najcze¢sciej detektory potprzewodnikowe (np. HPGe, Ge(Li))
lub scyntylacyjne (NaJ, CsJ itp.). Na rys. 3.3 przedstawiono widmo promienio-
wania gamma pochodzace z deekscytacji jader "°Sn” znajdujacych si¢ w stanie
wzbudzonym, powstatych w wyniku wymienionej wczesniej reakcji wychwytu
neutronu przez jadra indu In.

Pomiar aktywnosci detektora indowego wykonuje si¢ najcze¢sciej, korzy-
stajac z fotonéw o energii 1293,54 keV, poniewaz emisja fotonéw o tej energii
towarzyszy ponad 80 procentom wszystkich rozpadéw stanu "°Sn”.

Wigkszo$¢ materiatéw detekcyjnych moze by¢ aktywowana zaréwno przez
neutrony termiczne, jak i rezonansowe. Eksperymentalnie pomiar neutronéw
termicznych mozna oddzieli¢ od pomiaru neutronéw rezonansowych, stosujac
metode réznicowania kadmem. Naturalny kadm ma duzy catkowity przekrdj
czynny na wychwyt neutronéw termicznych wynoszacy ponad 2 000 barnéw
(zob. baze danych ENDF/B-VII.0). Wartos¢ tego przekroju czynnego gwaltow-
nie spada w zakresie energii od 0,1 eV do okoto 5 eV. W efekcie w zakresie
energii rezonansowych prawdopodobiefistwo wychwytu neutronu przez kadm
jest kilka rzedéw wielkosci mniejsze niz w przypadku neutronéw termicznych.
Dlatego ostonigcie materiatu detekcyjnego warstwa kadmu o odpowiedniej gru-
bosci spowoduje catkowite pochtonigcie neutronéw termicznych w kadmie,
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Rys. 3.3. Widmo promieniowania y emitowanego w trakcie przejscia jader '"®Sn ze stanu wzbu-
dzonego do stanu podstawowego (KONEFAt, ORLEF, DYBEK, MANIAKOWSKI, POLACZEK-GRELIK,
Z1pPER, 2008)

Stan wzbudzony "°Sn” powstaje w wyniku rozpadu B~ stanu metastabilnego ""In, bedacego konsekwencja re-
akcji wychwytu neutronu przez jadro '"“In. Widmo zostalo zmierzone za pomoca detektora germanowego
HPGe (zob. rys. 4.3)

z réwnoczesna eliminacja aktywacji materialu detekcyjnego przez neutrony ter-
miczne. Jednak jednoczesnie zostaje zatrzymana w kadmie pewna czg$¢ neu-
tronéw rezonansowych. W zwiazku z tym, aby okresli¢ aktywnos¢ A,,. mate-
rialu detekcyjnego wywotana przez wszystkie neutrony rezonansowe pola
neutronowego, wprowadza si¢ wspdtczynnik F, korygujacy zmniejszenie ak-
tywno$ci materialu detekcyjnego na skutek absorpcji neutronéw rezonanso-
wych w oslonie kadmowej. Wspéiczynnik F) definiowany jest nastgpujaco:
F,=A,. /A, gdzie A, oznacza aktywnoS¢ materiatu detekcyjnego oslonigtego
kadmem w polu neutronowym. Wartos¢ F, zalezy od rodzaju i ggstoSci mate-
riatu detekcyjnego oraz grubosci warstwy kadmu. Im wigksza gestos¢ aktywo-
wanego materialu i grubo$¢ warstwy kadmu, tym wigksza warto§¢ wspdtczyn-
nika korekcyjnego (PrICE, 1964; TirTLE, 1951). Natomiast aktywno$¢ A,,.
materialu detekcyjnego wywotana przez neutrony termiczne stanowi réznice
aktywnosci A,, materiatu detekcyjnego nieoslonigtego i skorygowanej aktyw-
nosci materiatu detekcyjnego ostonigtego warstwa kadmu: A,,, =A,, — A F,. Za-
lezno$¢ migdzy aktywnoscia A,,, materialu detekcyjnego wywotana przez neu-
trony termiczne a fluencja neutrondw termicznych @, .. wyraza nastgpujacy
wzor:

A, We'n
(Dn, ter: -t ’
d, SN,o, (1—e*)

ter
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gdzie W — masa molowa materiatu detekcyjnego, A — stata zaniku radioizoto-
pu powstatego w wyniku reakcji (n,7) w materiale detekcyjnym, ¢, — czas
miedzy kofcem aktywowania materialu detekcyjnego a poczatkiem pomia-
ru jego aktywnosci, d, — gestoS¢ powierzchniowa materiatu detekcyjnego,
S — pole powierzchni materialu detekcyjnego, N, — liczba Avogadry, 0,,, —
catkowity przekrdj czynny na wychwyt neutronu termicznego w materiale de-
tekcyjnym, #, — czas aktywacji materialu detekcyjnego.

Analogiczna zalezno$¢ dla neutronéw rezonansowych ma nastgpujaca postac:

A Weln 100 keVdE
®l’l re. = - T
% d, SN, C(1—e™) 3o E

>

gdzie E — energia neutronu wylapanego w materiale detekcyjnym, C — catka
aktywacji rezonansowej dla materiatu detekcyjnego.

Uzasadnienie niniejszych zaleznosci mozna znaleZé w pracach wielu auto-
réw (np. KONEFAL i in., 2001). Uproszczeniem metody aktywnosci wzbudzone;j
jest okreslenie zalezno$ci migdzy aktywnoscia materiatu detekcyjnego a fluen-
cja neutronéw za pomoca Zrodta neutronowego o znanym widmie i wydajnosci.
Metoda aktywno$ci wzbudzonej moze by¢ stosowana do pomiaru niezmiennych
w czasie fluencji neutronéw. W przypadku akceleratoréw medycznych, ze
wzgledu na duza stabilno$¢ wiazki terapeutycznej, generowane pola neutronowe
moga by¢ uwazane za state. Na rys. 3.4 przedstawiono rozktad fluencji neutro-
néw termicznych i rezonansowych wzdluz stotu terapeutycznego, otrzymany
metoda aktywnosci wzbudzonej z zastosowaniem folii indowej i folii ze ztota.
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Rys. 3.4. Rozktad fluencji neutronéw termicznych @, . (a) i rezonansowych @, . (b) wzdlz
stolu terapeutycznego akceleratora medycznego Clinac 2300 w trakcie emisji wiazki 20 MV
(KONEFAL, ORLEF, ZIPPER, DORDA, LoBODZIEC, 2001, badania realizowane w ramach grantu KBN,
zarejestrowanego pod numerem 8 T11E 013 15)

W celu uniezaleznienia prezentowanych wynikéw od wydajnosci akceleratora wartosci fluencji zostaty odnie-
sione do dawki maksymalnej D, promieniowania X, okreslonej w fantomie wodnym w osi wigzki terapeu-
tycznej: wigzka promieniowania X — 20 MV, pole napromieniowania s = 10 cm x 10 cm, SSD =100 cm

3.1.2. Zastosowanie symulacji komputerowych Monte Carlo
do wyznaczania widma energetycznego neutronow
stanowiacych zanieczyszczenie wiazki terapeutycznej

Neutrony wytwarzane w trakcie emisji wysokoenergetycznych wiazek tera-
peutycznych stosowanych w teleradioterapii cechuje widmo energetyczne
w szerokim zakresie energii. Jak pokazaty liczne prace (np. FACURE i in.,
2005), neutrony stanowigce zanieczyszczenie wiazek terapeutycznych moga
mie¢ zarowno energi¢ termiczna, jak i energi¢ dochodzaca do kilkunastu mega-
elektronowoltéw. Doktadny pomiar widma neutronéw w tak szerokim zakresie
energii nie jest tatwy. Podstawowga trudno$¢ stanowi doktadna kalibracja uktadu
detekcyjnego, ktérego zasadnicza czgScig zwykle jest moderator. W wielu wy-
padkach trzeba positkowaé si¢ obliczeniami opartymi na metodzie Monte Car-
lo, aby wykona¢ dokladna kalibracje takiego uktadu detekcyjnego. W ostatnich
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latach, ze wzgledu na rozwdj technik komputerowych, widma energetyczne
neutronéw coraz czesciej otrzymywane sg na drodze symulacji komputerowych
realizowanych metoda Monte Carlo. Ten sposéb pozyskiwania widma pozwala
uniknaé wielu trudnosci eksperymentalnych, a uzyskane wyniki nie sa zaburzo-
ne na skutek oddziatywan neutronéw z uktadem pomiarowym. Zwlaszcza duzy
obje¢tosciowo moderator silnie wptywa na rozktad neutronéw w miejscu, w kt6-
rym wykonywany jest pomiar. Poza tym aparatura przeznaczona do doktadne-
go pomiaru widma neutronéw ze wzgledu na ztozone uktady elektroniczne nie
jest tania. Tak wigc zastapienie eksperymentu symulacjami komputerowymi
w wielu wypadkach przektada si¢ na wymierne korzysci finansowe.

Jednak aby precyzyjnie okresli¢ widmo energetyczne neutrondéw na podsta-
wie symulacji komputerowych, nalezy spetni¢ kilka wymogéw. Przede wszyst-
kim program symulacyjny musi dokladnie odwzorowywaé rozktady fluencji
fotonéw lub elektronéw wiazki terapeutycznej. Weryfikacj¢ programu symula-
cyjnego w tym wzgledzie stosunkowo tatwo przeprowadzié¢, poréwnujac
rozktady dawek np. w fantomie wodnym otrzymane metoda symulacji kompute-
rowych z analogicznymi rozktadami zmierzonymi komora jonizacyjna. Iden-
tyczny test programu symulacyjnego przeprowadza si¢ w obliczeniach widm
energetycznych wiazek terapeutycznych (por. rozdz. 2). Ponadto program symu-
lacyjny musi zawiera¢ doktadng geometri¢ wszystkich masywnych czgsci
glowicy akceleratora, ktére moga stanowi¢ Zrédlo neutronéw, jak réwniez defi-
nicje oston glowicy i plastikowej obudowy akceleratora, stanowiacej moderator
zmniejszajacy energie neutronéw. Wymagane jest réwniez doktadne okreslenie
materialéw, z ktérych wykonane sa wspomniane czgsci akceleratora. Wytwo-
rzone w reakcjach fotojadrowych i elektrojadrowych neutrony sa silnie wyha-
mowywane w betonowych $cianach pomieszczenia do radioterapii’, osiagajac
ostatecznie energie termiczna. Beton, material bogaty w wodoér, stanowi sku-
teczny moderator. Elastyczne zderzenia neutronéw z atomami wodoru sa gtéw-
nym czynnikiem pozbawiajacym neutrony energii. Spowolnione neutrony maja
widmo energetyczne podobne do rozktadu Maxwella — Boltzmana i moga po-
wraca¢ do pomieszczenia z akceleratorem, stanowiac znaczng czg$¢ wszystkich
neutronéw zaréwno w poblizu Scian, jak i w bezposredniej bliskosci glowicy
akceleratora. Na rys. 3.5a przedstawiono wizualizacje elementéw glowicy
i obudowy akceleratora, a takze stotu terapeutycznego, uwzglednianych w pro-
gramie symulacyjnym, na rys. 3.5b za$§ zamieszczono wizualizacj¢ fragmentu
pomieszczenia do radioterapii. Zastosowanie uproszczen w symulacjach, pole-
gajacych np. na zastosowaniu uproszczonej geometrii gltowicy akceleratora,
wplywa wyraznie na uzyskiwane wyniki (Mao i in., 1997).

2 Pomieszczenie do radioterapii stanowi swoisty bunkier, ktérego betonowe Sciany maja gru-
bos¢ od kilkudziesigciu centymetréw do ponad 1 m. Z tego wzgledu czgsto okreslenie ,,pomiesz-
czenie do radioterapii” zastgpuje si¢ terminem ,,bunkier akceleratora”.
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Rys. 3.5. Wizualizacja elementéw gtowicy i obudowy akceleratora, stolu terapeutycznego (a)
(KONEFAL, 2006) i fragmentu pomieszczenia do radioterapii (b) (z badan wtasnych niepublikowa-
nych), uzyskana za pomoca programu komputerowego przeznaczonego do symulacji wiazki tera-
peutycznej 20 MV generowanej przez akcelerator typu Clinac 2300 i do symulacji transportu
neutronéw zwiazanych z ta wiazka

Program zostat oparty na bibliotekach GEANT4

Na rys. 3.6 zaprezentowano wplyw betonowych $cian, podiogi i sufitu po-
mieszczenia do radioterapii na widmo neutronéw w obszarze migdzy kolimato-
rami szczgkowymi, na powierzchni stolu terapeutycznego i w poblizu $cian.
Fluencja neutronéw w zakresie energii do 1 eV jest wigksza w przypadku, gdy
w symulacjach uwzglednione jest pomieszczenie do radioterapii. Szczegdlnie
duza rozbieznosS¢ (D, ; pom. ! Lo be; pom. ~ 30, 1yS. 3.6) wystepuje w zakresie
energii termicznych w poblizu $cian — najwigkszego moderatora neutronéw,
a najmniejsza — w obszarze mi¢dzy kolimatorami szczgkowymi, a wigc w bez-
posredniej bliskosci gtéwnych Zrédet neutronéw?.

3 W ukfadzie kolimacyjnym akceleratora wytwarzana jest najwigksza liczba neutronéw
przez wiazke terapeutyczna (Mao i in., 1997; LARIVIERE, 1985).
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+++ wobszarze kolimatorow szczgkowych
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Rys. 3.6. Zaleznos¢ wspéiczynnika D, ; /Dy, pe: pom. 0d energii w zakresie energii do 1 eV

(z badan wtlasnych, materialy niepublikowane)

Wartosci fluencji @, . .. zostaly wyznaczone na drodze symulacji komputerowych z uwzglednieniem po-
mieszczenia do radioterapii, a wartosci fluencji @, .. ,.» — Z jego pominigciem. Obliczenia zostaly wykona-
ne dla wiazki terapeutycznej 20 MV wytwarzanej w akceleratorze typu Clinac 2300. Poréwnanie dotyczy
obszaru kolimatoréw szczekowych, stolu terapeutycznego i pobliza Scian
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Rys. 3.7. Widma energetyczne neutronéw wytwarzanych w trakcie emisji wiazki promieniowa-
nia X — 20 MV generowanej przez akcelerator Clinac 2300, okreslone na powierzchni stotu
terapeutycznego dla SSD =100 cm, 150 cm i 220 cm (KONEFAE, POLACZEK-GRELIK, ORLEF, MANIA-
KOWSKI, ZIPPER, 2006)

Wartosci fluencji neutronéw @, przypadajace na jednostkg energii i wartosci fluencji catkowitej zostaly od-
niesione do dawki maksymalnej D,, promieniowania X, okreslonej w fantomie wodnym wzdtuz osi wiazki te-
rapeutycznej. Dodatkowo zamieszczono wartosci Sredniej energii neutronéw E;
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Na rys. 3.7 zamieszczono widmo neutronéw wytwarzanych w trakcie emisji
rozwazanej wiazki terapeutycznej o potencjale nominalnym 20 MV, generowa-
nej przez liniowy akcelerator typu Clinac 2300. Widmo zostalo wyznaczone na
powierzchni stotu terapeutycznego dla SSD = 100 cm, 150 cm i 220 cm.

Wyniki zaprezentowane na rys. 3.6 i 3.7 zostaly uzyskane przy zastosowa-
niu oprogramowania GEANT4, z wykorzystaniem modelu HP (High Precision)
do symulacji oddziatywari neutrondw z materia, opartego na eksperymentalnych
przekrojach czynnych z nastepujacych baz danych: Brond-2.1, CENDL2.2,
EFF-3, ENDF/B-VI.0, ENDF/B-VI.l, ENDF/B-VL5, FENDL/E2.0, JEF2.2,
JENDL-FF, JENDL-3.1, JENDL-3.2, MENDL-2.

3.2. Oszacowanie dawki neutronowe;j
otrzymywanej przez pacjentéow leczonych
wysokoenergetycznymi wigzkami promieniowania X
w teleradioterapii

Z punktu widzenia ochrony radiologicznej pacjenta szczegdlnie niekorzyst-
ne s neutrony predkie (tj. neutrony o energiach >100 keV), gdyz to one daja
gléwny przyczynek do dawki neutronowej. Jak pokazaly liczne prace (np.
KoNEFAL 1 in., 2006), na powierzchni stolu terapeutycznego dominuje sktadowa
predka, Srednia energia neutronéw osiaga warto$¢ kilkuset keV. Ponadto neutro-
ny predkie silniej jonizuja tkanke biologiczna, w efekcie czego wspoétczynniki
konwersji fluencji neutrondw na dawke g(E) (E — energia neutronéw), definio-
wane jako dawka efektywna przypadajaca na jednostke fluencji neutronéw, sa
okoto rzad wielkosci wigksze dla neutronéw predkich niz w przypadku neutro-
néw spowolnionych (ICRP Publication 74). Na powierzchni stotu terapeutycz-
nego fluencja neutrondéw ma w przyblizeniu stala warto§¢ (rys. 3.4).
W zwiazku z tym pacjent otrzymuje dawke na cale cialo, niezaleznie od lokali-
zacji guza, tj. od obszaru napromienianego wiazka terapeutyczna. Na podstawie
widma zaprezentowanego na rys. 3.7 mozna oszacowaé dawke efektywna od
neutronéw, korzystajac z nastgpujacej zaleznosci:

Dn, ef= ®n q(E)’
gdzie @, to catkowita fluencja neutronéw, g(E) — wsp6tczynnik konwersji
fluencji neutronéw na dawke (okreslony w pSv cm?). W obliczeniach dawki

D, ., mozna przyja¢ wartoS¢ srednig energii neutronéw E,. Efektywna dawka
neutronowa oszacowana na podstawie widma prezentowanego na rys. 3.7
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i wspdlczynnikéw g(F) zawartych w raporcie ICRP Publication 74, odniesiona
do warto$ci 1 Gy terapeutycznej dawki maksymalnej wynosi 2,4 mSv dla
wigzki 20 MV (Clinac 2300), SSD = 100 cm i pola terapeutycznego 10 cm x
10 cm (KONEFAL i in., 2006). Rozpatrujac typowe leczenie kliniczne, w trakcie
ktérego aplikuje si¢ pacjentowi dawke 60 Gy na guz w ciagu 6 tygodni (5 dni
w tygodniu po 2 Gy), dawka efektywna od neutronéw akumulowana w tym
czasie nie przekracza 150 mSv. Dawka tej wielkosci nie powoduje wyraZznych
natychmiastowych objawoéw klinicznych, jednak jest wystarczajaco duza, aby
stanowi¢ argument przemawiajacy za dalszym badaniem tego problemu. Ryzy-
ko powiktan popromiennych wywotanych przez neutrony wytwarzane przez
wiazki terapeutyczne zostalo oszacowane przez E.J. Halla (HALL i in., 1995).
Nalezy zauwazy¢, ze dawki otrzymywane przez pacjenta poza obrgbem wiazki
pierwotnej (tzw. dawki peryferyjne) stanowia sume¢ dawki neutronowej i dawki
od rozproszonego promieniowania X (Kry i in., 2005). Wyniki najnowszych
badain z zakresu radiobiologii wskazuja, Ze efekt biologiczny wywotany
w tkankach poza obrgbem wiazki terapeutycznej, w szczegdlnosci w tkankach
znajdujacych si¢ bezposrednio pod ostonami, spowodowany przez rozproszone
promieniowanie X jest znacznie wigkszy niz wskazywalaby wielko$¢ dawki
(zob. np. KoNopacka i in., 2010). Metody pomiaru dawek wtérnego promie-
niowania fotonowego i neutronowego omdéwity U. Cymerman i I. Majenka
z Zaktadu Fizyki Medycznej Instytutu Onkologii w Warszawie (CYMERMAN,
1984). Doktadny opis metody pomiaru dawek neutronowych opartej na zasto-
sowaniu detektora poétprzewodnikowego mozna znalezé takze w publikacji
A. Konefata i in. (KONEFAL i in., 2010).

Aktualnie prowadzone przez Zaktad Fizyki Jadrowej i Jej Zastosowari US
we wspolpracy z fizykami z Dolno§laskiego Centrum Onkologii badania do-
tycza dawek wtérnego promieniowania neutronowego otrzymywanych przez pa-
cjentéw przy napromieniowaniach catego ciata.



Identyfikacja reakcji jadrowych
zachodzacych w pomieszczeniu do radioterapii

Inna istotna konsekwencja reakcji jadrowych wywotanych przez neutrony sa
radioizotopy powstajace zaréwno w komponentach glowicy akceleratora,
w Scianach, podlodze i suficie pomieszczenia do radioterapii, jak réwniez
w przedmiotach znajdujacych si¢ w pomieszczeniu z akceleratorem w trakcie
emisji wysokoenergetycznej wiazki terapeutycznej. Szczegdlne znaczenie maja
reakcje wychwytu neutronu (n,y), wywotywane gtéwnie przez neutrony ter-
miczne i rezonansowe. Jak wspominano w rozdz. 3, reakcje te charakteryzuja
si¢ duzymi przekrojami czynnymi dla wigkszosci izotopéw. Zaleznos$¢ catkowi-
tego przekroju czynnego od energii dla reakcji wychwytu neutronu przez jadra
atoméw wodoru 'H, glinu *’Al i manganu *>Mn zaprezentowano na rys. 4.1.
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Rys. 4.1. Catkowite przekroje czynne ¢ na reakcje wychwytu neutronu dla izotopéw wodoru 'H,
glinu “’Al i manganu *Mn (z bazy danych ENDF/B-VIL0)
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Rys. 4.2. Rozktad fluencji neutronéw termicznych @, ., rezonansowych @, .

i Sredniej energii

neutronéw w pomieszczeniu do radioterapii, w ktérym zainstalowany jest akcelerator Clinac
2300, w trakcie emisji wiazki promieniowania X o potencjale nominalnym 20 MV (KONEFAL,
PoLACZEK-GRELIK, ORLEF, MANIAKOWSKI, ZIPPER, 2006)

Wartosci wyréznione kursywa zostaly wyznaczone na drodze symulacji komputerowych prowadzonych me-
toda Monte Carlo (GEANT4), a wartosci zapisane czcionka prosta zostaly zmierzone metoda aktywnosci
wzbudzonej z zastosowaniem folii indowej. Fluencj¢ w potozeniach 1—3 wyznaczono na powierzchni stotu
terapeutycznego dla ré6znych wartosci parametru SSD okreslonego w stosunku do powierzchni stotu. Wartosci
fluencji w potozeniach 4—11 zostaly wyznaczone na powierzchni Scian w odlegtosci 1 m od podlogi. Potoze-
nie 12. odpowiada powierzchni drzwi od strony labiryntu wejsciowego. Wartosci fluencji neutrondéw zostaty
odniesione do dawki maksymalnej D,, promieniowania X okreslonej w fantomie wodnym wzdluz osi wiazki

terapeutycznej
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Aktywacja neutronowa zachodzi w calym pomieszczeniu do radioterapii,
poniewaz pole neutronowe wytwarzane przez wiazke terapeutyczng charaktery-
zuje si¢ duza jednorodnoscia. Znaczacy spadek fluencji neutronéw obserwowa-
ny jest dopiero w korytarzu prowadzacym do pomieszczenia z akceleratorem,
czyli w tzw. labiryncie wejSciowym (ang. maze). Na rys. 4.2 przedstawiono
rozktad fluencji neutronéw termicznych i rezonansowych oraz Sredniej energii
neutronéw wewnatrz typowego pomieszczenia do radioterapii podczas emisji
wiazki 20 MV (Clinac 2300). Sredni czas Zycia neutronu w powietrzu jest rze-
du mikrosekund. W zwiazku z tym aktywacja neutronowa zachodzi tylko
w trakcie emisji wysokoenergetycznej wiazki terapeutycznej.

Radioizotopy moga by¢ takze wytwarzane bezposrednio przez fotony lub
elektrony wigzki terapeutycznej, odpowiednio w reakcjach fotojadrowych i elek-
trojadrowych. W tym przypadku obszar aktywacji ograniczony jest do wiazki te-
rapeutycznej. Na rys. 4.3 zamieszczono zdjecie detektora germanowego 0 wyso-
kiej czystosci krysztalu germanu (ang. High Purity German, skrét: HPGe) firmy
EG&G ORTEC, stosowanego do pomiaru widma promieniowania gamma emito-
wanego przez radioizotopy powstate w pomieszczeniu do radioterapii (KONEFAL,
PoLACZEK-GRELIK i in., 2008; KONEFAL, ORLEF i in., 2008). W trakcie pomiaréw
detektor potaczony jest z analizatorem wielokanatowym — MiniMCA177. Praca
detektora zarzadza si¢ za pomoca oprogramowania M-1-B32.

Rys. 4.3. Detektor germanowy HPGe:

1 — ostona aluminiowa krysztatlu germanu, 2 — pojemnik Dewara

Krysztat Ge ma ksztatt walca o srednicy 59 mm i dtugosci 58,6 mm, jest zamknigty w obudowie aluminiowe;j
o Srednicy 82,5 mm i dtugosci 155 mm. W trakcie pomiaréw pojemnik Dewara wypetiony jest ciektym azo-
tem chtodzacym krysztal germanu. Chtodzenie zwigksza stosunek natezenia impulsu pradowego wytworzone-
go przez czastke przechodzaca przez krysztat do natgzenia pradu powstalego na skutek ruchéw cieplnych
elektronéw atoméw Ge
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Na rys. 4.4 zaprezentowano widma promieniowania gamma, zmierzone bez-
posrednio pod gtowica akceleratoréw Clinac 2300 i Primus. Pomiar zostal wy-
konany po zakoriczonej emisji wiazki terapeutyczne;j.
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Rys. 4.4. Widmo promieniowania gamma zmierzone pod glowica akceleratora medycznego Cli-
nac 2300 (a) i Primus (b) za pomoca detektora HPGe (KONEFAL, POLACZEK-GRELIK, ZIPPER, 2008)
Pomiar widma dla akceleratora typu Clinac 2300 zostal wykonany 20 min po zakoriczeniu emisji wiazki 20
MYV, natomiast w przypadku linaka firmy Siemens widmo zmierzono bezposrednio po zakoiriczeniu emisji
wiazki 15 MV; ¢, — strumien fotonéw, tj. liczba fotonéw przechodzacych przez 1 cm’ materii w ciagu jednej

sekundy
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Analize widm zamieszczonych na rys. 4.4 przeprowadzono na podstawie
tablicy izotopow opracowanej na Uniwersytecie w Kalifornii, opublikowane;
w 1996 roku (FIRESTONE, ed., 1996). Analiza widm pozwolita zidentyfikowad
radioizotopy powstale w trakcie pracy wymienionych akceleratoréw i okresli¢
reakcje jadrowe prowadzace do ich powstania. Identyfikacji dokonano, po-
réwnujac energie odpowiadajace poszczegllnym pikom i czasy pétzaniku pi-
kéw uzyskane z pomiaréw z wartoSciami tablicowymi. W przypadku rozpa-
déw z emisja fotonéw o co najmniej dwoéch réznych energiach, odnoszac
wyniki eksperymentalne do danych tablicowych, sprawdzano takze zgodnosé
stosunkéw natgzert pikéw. W identyfikacji radioizotopéw byla pomocna znajo-
mo$¢ materialéw uzytych do konstrukcji akceleratoréw typu Clinac 2300
i Primus.

Zmierzone widma wygladaja podobnie w przypadku obu typéw akcelerato-
réw. Piki o energiach: 846,77 keV, 1810,77 keV i 2113,12 keV, wskazuja na
obecnosé radioizotopu manganu *®Mn, powstatego w wyniku reakcji wychwytu
neutronu przez jadro izotopu **Mn. Niniejsza reakcje mozna zapisaé naste-
pujaco:

846,77 keV (100%)

(E, =) {1810,77 keV (27,2%)
2113,12 keV (14,3%)

1433 Mn (100%) ——y + 3 Mn —£—Fe ' —L—>%Fe (stabilny) .

T\p=2,58h 26 Tip<6ps 26

Po symbolu okreslajacym aktywowany izotop podano warto$¢ abundancji
dla danego izotopu (liczba w nawiasie), a takze czasy péizaniku 7T, jader nie-
stabilnych. Zamieszczono réwniez energie kwantéw promieniowania gamma E,
emitowanych w trakcie rozpadu i procentowy udziat w rozpadzie kwantu o da-
nej energii. Podobna forma zapisu reakcji jadrowej bedzie zachowana w calym
rozdziale. Elektrony powstajace w rozpadzie B~ jader radioizotopu *Mn
osiagaja maksymalnie energie' E, =2848,6 keV, a wiec w powietrzu moga
przemieszczaé si¢ na odlegltosé? MZ,=1256 cm. Ich maksymalny zasieg
w tkance biologicznej MZ,, wynosi 1,6 cm. Mangan jest podstawowym sktadni-
kiem stali nierdzewnej, z ktérej wykonane sa filtry klinowe i inne mniejsze
komponenty akceleratoréw. Izotop *>Mn ma stosunkowo duzy catkowity prze-
krdj czynny na reakcje wychwytu neutronu termicznego, wynoszacy 13,4 barna

! Energie maksymalne elektronéw i pozytonéw zaczerpnigto z tablicy izotopéw R.B. FIRE-
STONE, ed., 1996: Table of Isotopes. 8th ed. version 1.0. Lawrence Berkeley National Laboratory.
University of California.

2 Zasiegi elektronéw oszacowano na podstawie danych zawartych w podreczniku zatytuto-
wanym Ochrona radiologiczna. Wielkosci, jednostki i obliczenia autorstwa B. GOSTKOWSKIEJ,
wydanym w 2005 roku przez Centralne Laboratorium Ochrony Radiologicznej. Do obliczen
przyjeto gestosé powietrza réwna 0,0013 g/cm? i gestos¢ tkanki biologicznej wynoszaca 1 g/cm?.
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i kilka rezonanséw (rys. 4.1), dajacych wartos¢ catki aktywacji rezonansowej
11,8 barna (PRrICE, 1964).

Widoczna jest takze aktywacja innego sktadnika stali nierdzewnej — niklu
Ni. W tym przypadku jednak radioizotop powstaje w wyniku reakcji foto-
jadrowe;j:

1377,63 keV (81,7%)

Y+ Ni (68,1%)—>n + 3 Ni -l Co ™ L7 Co.

Podobnie jak w przypadku aktywacji manganu, rozpad produktu reakcji
prowadzi do emisji promieniowania gamma o stosunkowo duzej energii
1377,63 keV i w zwiazku z tym duzej przenikalnosci. Energia maksymalna E,,
pozytonéw wynosi 1886,4 keV. Pozytony oddziatuja z elektronami powlok ato-
mowych, wytracajac stopniowo swa energi¢. Po uzyskaniu energii termicznej
bardzo szybko ulegaja anihilacji. Produktem rozpadu radioizotopu >'Ni jest ko-
balt ’Co, ktéry rozpada sie dalej, emitujac promieniowanie B* (E,, = 699,6
keV) i promieniowanie gamma o energii 122,06 keV:

122,06 keV (85,6%)

57 EC+B" 57 % y 57 .
»Co Ton=2718d wFe Tn<100ns 26 Fe (stabilny) .

Przemiana >’Ni w *’Co i *’Co w *’Fe moze réwniez zachodzi¢ przez wy-
chwyt elektronu.

Na widmach zmierzonych dla obu akceleratoréw pojawia si¢ takze pik od-
powiadajacy energii 1778,98 keV, pochodzacy z rozpadu promieniotwdrczego
radioizotopu 2®Al, ktéry powstaje w wyniku wychwytu neutronu przez jadro
2TAl. Zachodzi nastepujaca reakcja:

1778,96 keV (100%)

o+ AL(100%) —y + 7 Al =L Si " —L—>2Si (stabilny) .

Energia maksymalna E,, emitowanych elektrondw wynosi 2863,2 keV, co
pozwala na pokonanie w powietrzu odlegtosci 1265 cm. Maksymalny zasigg
w tkance biologicznej MZ, wynosi 1,6 cm. Caltkowity przekrdj czynny na po-
wyzszg reakcje jest rowny 0,23 barna dla neutronéw termicznych, przy energii
5,9 keV za$ pojawia si¢ wigkszy rezonans, dla ktérego przekrdj czynny osiaga
warto§¢ maksymalng 4,7 barna (zob. rys. 4.1). Biorac pod uwage fakt, ze we-
wnetrzne komory jonizacyjne, tacki na filtry klinowe i wiele mniejszych czegsci
badanych akceleratoréw wykonanych jest z aluminium, powstawanie radioizoto-
pu Al jest nieuniknione.
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Obserwowane na rys. 4.4 piki odpowiadajace energiom: 479,53 keV, 618,36
keV i 685,77 keV, pochodza z rozpadu jader wolframu '®’W, powstajacych
w nastegpujacej reakcji jadrowe;j:

479,53 keV (21,8%)
618,36 keV (6,3%)
N 68577 keV (27.3%)

BTRe" —X—""TRe (T}, =4,3510"y).

0”+]8764W(28 6%)_>V+18774W Tin _237211 75 To<lms 75

Reakcja ta zachodzi tatwo pod wplywem neutronéw rezonansowych,
o czym $§wiadczy wzglednie duza wartos$¢ catki aktywacji rezonansowej dla izo-
topu '®W, wynoszaca 335 barnéw (MACKLIN i in., 1955). Maksymalny zasieg
w powietrzu MZ, elektronéw z rozpadu B~ jader ''W to 429 cm (E,, =1311,2
keV, MZ,, = 0,6 cm). Z wolframu wykonany jest uktad kolimacyjny obu akcele-
rator6w 1 tarcza konwersji akceleratora Clinac 2300, przeznaczona dla opcji
z wiazka 20 MV. Poza izotopem '®W, wolfram ma jeszcze trzy inne stabilne
izotopy: '82W, 83W, ®*W. Jednak ich reakcje zaréwno z neutronami, jak i foto-
nami nie prowadza do powstania jader w stanach metastabilnych.

Na widmie zmierzonym bezposrednio pod gtowica akceleratora Primus wi-
doczne sa dodatkowo piki o energiach: 332,98 keV, 355,68 keV i 426,09 keV,
pochodzace z rozpadu jader ztota '“°Au, powstajacych w wyniku nastepujacej
reakcji fotojadrowej i elektrojadrowe;:

v+ — Y+n
% Au (100%) + % Au.
_?€+ — _le+gn

Ze 7iota wykonana jest tarcza konwersji akceleratora Primus przeznaczona
dla opcji z wiazka 15 MV. Rozpad promieniotwérczy jadra '"SAu zachodzi
przez wychwyt elektronu, emisj¢ promieniowania ¥ lub 7

332,98 keV (23%)

/4{355,68 keV (87%)
EC+B" _ 19, * y 196
[ A
9% —srgsd Pt Tocaop > bt (stabilny)

'38 Au 426,09 keV (100%)
7%\ B 196 Y 196
Ty, =6,183d woHg Trcis0p> w0 HE (stabilny)
Maksymalna energia pozytonéw z rozpadu jadra '*®Au wynosi E,, = 1506

keV, natomiast maksymalna energia elektronow E, = 686 keV (MZ, = 187 cm,
MZ, = 0,2 cm).
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Wykaz radioizotopéw indukowanych w stali nierdzewnej — materiale stoso-
wanym w konstrukcjach akceleratoréow medycznych, mozna znaleZ¢ w publika-
cji autorstwa A. FAsso i in. (1999).

Zrédlem indukowanego promieniowania staja si¢ takze akcesoria akcelerato-
ra uzywane w opcji z wysokoenergetycznymi wigzkami terapeutycznymi. Do-
brym tego przyktadem moze by¢ filtr klinowy. Na rys. 4.5 zaprezentowano
widmo energetyczne promieniowania gamma, emitowanego przez filtr klinowy
bezposrednio po jego uzyciu do profilowania wiazki promieniowania X —
20 MV. Na widmie widocznych jest 11 pikéw. Piki o najwiekszym natgzeniu sa
wynikiem opisanej juz reakcji wychwytu neutronu przez jadra glinu ?’Al i ana-
logicznej reakcji z cyna '*2Sn:

160,33 keV (86%)

1 122 123 B 123 Qp * Y 123 .
ot Sn(4,7%)——y + 5, Snm 55b m 5 5b (stabilny) .

Maksymalny zasigg w powietrzu powstajacych w wyniku rozpadu - elek-
tronéw wynosi 400 cm (E,, = 1243 keV), w tkance biologicznej — 0,5 cm.

Piki o energiach: 374,72 keV, 899,15 keV i 911,78 keV, pochodza z nieela-
stycznego rozpraszania neutronéw, zmieniajacego stan podstawowy jader izoto-
pu otowiu 2**Pb w stan metastabilny 2**™Pb:

899,15 keV (100%)
911,78 keV (91,5%)

1 204 1 1, 204m )4 204
o1+ Pb(L4%)— jn'+ ™% Pb——L——>"UPb .

[ 374,72 keV (90%)

Piki o nieco mniejszym natg¢zeniu odpowiadajace energiom: 846,77 keV,
1810,77 keV i 843,74 keV, 1014,42 keV, sa wynikiem wychwytu neutronu odpo-
wiednio przez jadra >>Mn (reakcja opisana wczesniej) i 2*Mg:

843,74keV (71,8%)
1014, 42 keV (28%)

sn+ 15 Mg (100%) ——>y +1] Mg m—5—=—1] Al' —L—=>1] Al (stabilny) .

Konsekwencja reakcji fotojadrowej zachodzacej w rozwazanym filtrze klino-
wym jest powstanie radioizotopu otowiu 2**Pb, rozpadajacego si¢ przez wy-
chwyt elektronu i rozpad *:

279,20keV (81%)
401,32 keV (3,4%)

204 1 203 EC+f" 203 i 203 .
Y+ Pb(L4%) — gnt HPb s T 7—Los M0 TI (stabilny) .
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Wszystkie aktywowane w filtrze klinowym izotopy, z wyjatkiem izotopéw
otowiu, to sktadniki stali nierdzewnej. Izotopy **Pb i '°Sn maja wzglednie
mate abundancje. Pozostate izotopy olowiu o wigkszej abundancji, w wyniku
reakcji z neutronami lub reakcji fotojadrowej, przemieniaja si¢ w jadra stabilne.
Wyjatek stanowi “Pb — emiter promieniowania B~ (E, = 644 keV, Mz, =
173 cm, MZ,, = 0,2 cm, T, = 3,25 h). W przypadku cyny, oprécz rozwazanego
wezesniej radioizotopu '*Sn i stabilnych izotopéw (analogia do otowiu), po-
wstaja dwa emitery promieniowania 87 '*'Sn (E,, = 351 keV, Mz, = 80 cm,
MZ, = 0,1 cm, T, = 27,1 h) i najkrécej zyciowy '*Sn (E,, = 2364 keV, MZ, =
960 cm, MZ,, = 1,2 cm, T}, = 9,52 m). Niemal 100% rozpadéw tych dwoéch ra-
dioizotopéw cyny odbywa si¢ bez emisji promieniowania gamma. Dziewigé
z jedenastu pikéw widocznych na widmie (rys. 4.5) jest konsekwencja reakcji

14 0000
_pik 1: "'Sh* = "Sh
12 000.0 anihilacyjny 2. WPE
\ 3: "pb = *'Pb
10 A . Bo: M
» 100000 4 ‘_(ﬂ*_, ‘SI
£ 5. “Fe* - “Fe
= n 4 s
S 80000 - 6: TAI*¥ = TAl
2
= 60000 A
2
2
E 1
160,33 keV ,
40000 i} ::?9 okey 899.15 keV
U 32 ke ‘ 1778.96 ke V"
20000 \ / 911,78 keV \ 1810.77 keV*
| 846.77ke¥ / 1014.42 keV* l
. | I |
0 500 1 000 1 500 2000
401.32 keV* 84374 keV*
energia [keV]

Rys. 4.5. Widmo promieniowania gamma emitowanego przez stalowo-otowiany filtr klinowy
(KoNEFAL, ORLEF, DYBEK, MANIAKOWSKI, POLACZEK-GRELIK, ZIPPER, 2008)

Widmo zostalo zmierzone za pomoca detektora HPGe, bezposrednio po uzyciu filtra klinowego do profilowa-
nia wiazki promieniowania X — 20MV (Clinac 2300)

jadrowych wywotanych przez neutrony. Jak juz wspominano, pole neutronowe
wytwarzane przez wiazke terapeutyczna charakteryzuje si¢ duza jednorodnoscia
w calym pomieszczeniu, w ktérym pracuje akcelerator. W zwiazku z tym nawet
nieuzywany filtr klinowy ulega aktywacji neutronowej, jesli znajduje si¢ w po-
blizu akceleratora w trakcie emisji wysokoenergetycznej wiazki terapeutyczne;j.
Dlatego niezwykle istotne jest, aby magazynowa¢ filtry klinowe i inne akceso-
ria akceleratoréw poza pomieszczeniem do radioterapii.
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Istotng konsekwencja stosowania wysokoenergetycznych wiazek promie-
niowania X jest aktywacja powietrza, zachodzaca w wyniku reakcji fotojadro-
wych wywotanych przez fotony wiazki terapeutycznej. Zachodza nastgpujace
reak(‘i];le z jadrami dwéch gtéwnych sktadnikéw powietrza, tj. z tlenem '°O i azo-
tem “N:

16 1 15~ EC+pB* (E,=27539 keV) _15 .
y+ :0099.8%)—— ,nt+ ;0 T eT2224s >N (stabilny) ,

EC + B (E, = 22204 keV)_13
Tip=9,97 m 7

y + 'IN(99,6%)— ;n+ N C (stabilny) .

Powstale radioizotopy O i N s3 emiterami gtéwnie promieniowania 37,
a wigc dostarczaja fotonéw o energii 511 keV. Problem aktywacji powietrza byt
badany przez wielu autoréw (m.in. EVDOKIMOFF i in., 2002; McGINLEY, 1983).
Wymienione reakcje zachodza w obrebie wigzki terapeutycznej. Jednak na sku-
tek ruchéw termicznych czasteczek powietrza (ruchéw Browna) radioizotopy
50 i BN rozprzestrzeniaja si¢ po calym pomieszczeniu do radioterapii. Prze-
kroje czynne na produkcije tlenu O i azotu N staja si¢ znaczace (tj. osiagaja
wartos$¢ bliska dziesiatej czgsci barna) powyzej energii 18 MeV. Tak wiec akty-
wacja powietrza bedzie wyraZznie widoczna dopiero dla wigzek promieniowania
X o potencjale nominalnym 20 MV i wyzszym. Reakcje neutronéw z dwoma
gtéwnymi sktadnikami powietrza nie prowadza do powstania radioizotopow.
Jedynym zidentyfikowanym radioizotopem powstajacym w wyniku reakcji
neutronéw ze sktadnikiem powietrza — izotopem tlenu 80, jest PO (rys. 4.7).
Reakcja prowadzaca do powstania tego radioizotopu przedstawia si¢ nastg-
pujaco:

197,14 keV (95,9%)

5 0(0.2%) —>y +50 s U 2 UF (stabilny).

T1,=269s T, <100 ns

Wazna kwestia jest mozliwie szybkie usunigcie z pomieszczenia do radiote-
rapii radioizotopdéw obecnych w powietrzu. Problem ten dotyczy ochrony radio-
logicznej personelu obstugujacego akcelerator na co dzien, a skutecznym jego
rozwiazaniem jest dobra wentylacja pomieszczenia do radioterapii.

Znajomos¢ reakcji jadrowych zachodzacych w trakcie emisji wysokoenerge-
tycznych wigzek terapeutycznych jest cenna dla producentéw akceleratoréw
medycznych. Moze by¢ takze wykorzystana przy projektowaniu pomieszczenia
do radioterapii i w celu zoptymalizowania ochrony radiologicznej personelu
obstugujacego akceleratory.
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4.1. Korelacja miedzy fluencja neutronéw
a radioaktywnoscia wzbudzona
w pomieszczeniu do radioterapii

Fluencja neutronéw wytwarzanych w trakcie emisji wysokoenergetycznych
wigzek terapeutycznych zalezy od wielu czynnikéw. Jednym z nich jest konstruk-
cja akceleratora (GUDOWSKA i in., 1996). W mniejszym stopniu na poziom pro-
mieniowania neutronowego wptywaja wielko$¢ pola napromieniowania (Ko-
NEFAL i in., 2001) i rozmiary pomieszczenia do radioterapii (MCCALL i in., 1979).
Jednak podstawowym czynnikiem decydujacym o wielkosci fluencji neutronéw
jest rodzaj i energia wiazki terapeutycznej. Tabela 4.1 zawiera wartosci fluencji
neutronéw termicznych i rezonansowych w izocentrum obrotu glowicy akcelera-
toréw typu Clinac 2300 i Primus dla wiazek promieniowania X i wigzek elektro-
nowych o réznych energiach. Fluencja neutronéw dla wiazek promieniowania X
jest od jednego do dwéch rzedéw wielkosci wieksza niz w przypadku elektro-
néw. Ponadto fluencja neutronéw termicznych i rezonansowych dla wiazek
promieniowania X wykazuje wyrazna zalezno$¢ od energii wiazki. Mianowicie
fluencja neutronéw zwiazana z emisja wiazki 20 MV jest w przyblizeniu jeden
rzad wielkosci wieksza niz w przypadku wiazki 15 MV. Ten fakt eksperymental-
ny mozna wyjasnié, analizujac zalezno$¢ migdzy przekrojami czynnymi na reak-
cje fotojadrowe a widmem wiazki terapeutycznej (zob. rozdz. 3).

Tabela 4.1. Poréwnanie fluencji neutronéw termicznych @, . i rezonansowych @, ., zmierzo-
nych w izocentrum obrotu glowicy akceleratora metoda aktywnosci wzbudzonej z zastosowaniem
folii indowej (KonEFAt, DYBEK, ZIPPER, LOBODZIEC, Szczucka, 2005)

Wiazka Akcelerator ®, . /D, [em™ Gy™] ®, ../ID, [cm™ Gy™']
15 MV Primus 2,9-10° 1,3-10°
20 MV Clinac 2300 1,3-10° 1,0-10°
18 MeV Primus 1,2-10* 0,6 - 10*
21 MeV Primus 2,010 08 -10*
18 MeV Clinac 2300 0,7 - 10 1,5-10*
22 MeV Clinac 2300 1,1-10* 2,1-10*

Wartosci fluencji zostaty odniesione do dawki maksymalnej D,, promieniowania X lub dawki elektronowej, okreslonej w osi
wiazki terapeutycznej w fantomie wodnym, w celu uniezaleznienia prezentowanych wynikéw od wydajnosci akceleratora.

W tabeli 4.2 zestawiono wartosci fluencji neutronéw termicznych i rezonan-
sowych w réznych miejscach pomieszczenia do radioterapii, zmierzone metoda
aktywnosSci wzbudzonej dla wymienionych wiazek 15 MV i 20 MV. W kazdym
7 miejsc pomiarowych, z wyjatkiem ,,Sciany 4”, podobnie jak w izocentrum,
fluencja neutronéw dla wiazki promieniowania X — 20 MV jest okolo jeden
rzad wielkosci wicksza niz dla wiazki 15 MV.
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Tabela 4.2. Fluencja neutronéw termicznych @, ., i rezonansowych @, .. odniesiona do 1 Gy
dawki maksymalnej D,, promieniowania X, okreslonej w osi wiazki terapeutycznej w wodzie
(KoNEFAE, ORLEF, DYBEK, MANIAKOWSKI, POLACZEK-GRELIK, ZIPPER, 2008)

15 MV Primus 20 MV Clinac 2300

D, ../D, ®,./D, D, /D, ®,./D,
[em? Gy'] | [em? Gy'] | [em™ Gy™] | [em™ Gy™]
Sciana 1, w pomieszczeniu z akceleratorem| 2,3 - 10 1,0-10° 1,6 - 10° 1,1-10°
Sciana 2, w pomieszczeniu z akceleratorem| 2,2 - 10° 0,8 - 10° 14 - 10° 9,1- 10°
Na stole terapeutycznym, 34-10° 1,3-10° 1,3-10° 1,0-10°

w izocentrum*

Na stole terapeutycznym, 150 cm 3,1-10° | 1,1-10° | 1,1-10° | 9,0-10°

od izocentrum
Sciana 3, w pomieszczeniu z akceleratorem| 2.4 - 10° 7,3 - 10* 1,1- 10° 8,0 - 10°

Sciana 4, w labiryncie wejsciowym 1,0-10° | 39-10* | 1,0-10° | 1,0-10°

* Pod glowica akceleratora, w osi wiazki terapeutycznej, 100 cm od tarczy konwersji; Sciana 1 — miedzy pomieszczeniem
z akceleratorem a sterownig akceleratora, §ciana 2 — réwnolegta do $ciany 1, po przeciwnej stronie akceleratora, §ciana 3 —
oddzielajaca pomieszczenie z akceleratorem od labiryntu wejsciowego.

Prezentowane wartosci fluencji neutronéw zostaty zmierzone metoda aktywnosci wzbudzonej z zastosowaniem folii indowej,
w trakcie emisji wigzek terapeutycznych 15 MV (Primus) i 20 MV (Clinac 2300). Wartos$¢ fluencji neutronéw dla Sciany 1
i §ciany 2 jest usredniong wartoscia zmierzona w trzech réznych miejscach $ciany. Niepewnosci pomiarowe dla wszystkich
zamieszczonych wartosci @, ,,, i D, .. nie przekraczaja 15%.

Na rys. 4.6 zamieszczono widma promieniowania gamma zmierzone
w przejsciu migdzy labiryntem wejSciowym a pomieszczeniem z akceleratorem.
Pomiary wykonano dla wiazki promieniowania X — 20 MV generowanej przez
Clinac 2300 i dla wiazki 15 MV wytworzonej w akceleratorze typu Primus. Po-
miary przeprowadzono bezposrednio po pierwszej emisji wiazki, po kilkudnio-
wej przerwie w pracy akceleratora, zapewniajacej catkowity rozpad izotopéw
Al i °Mn, dajacych gtéwny przyczynek do wzbudzanej radioaktywnosci
w pomieszczeniu do radioterapii. Pomiar wykazal korelacje miedzy fluencja
neutronéw termicznych i rezonansowych a natgzeniem pikéw pochodzacych od
fotonéw z rozpadéw wspomnianych radioizotopéw. Pola pod pikami odpowia-
dajacymi energiom: 846,77 keV, 1778,96 keV, 1810,77 keV i 2113,12 keV, byly
okoto rzad wielkosci wigksze po emisji wiazki promieniowania X — 20 MV
niz po emisji wiazki 15 MV, z zachowaniem poréwnywalnych warunkéw napro-
mieniania dla obu rozwazanych wiazek terapeutycznych.

Wigkszos¢ radioizotopdéw powstajacych w trakcie emisji wysokoenergetycz-
nych wiazek terapeutycznych charakteryzuje si¢ czasami potowicznego zaniku
T\, 1zedu od kilku minut do kilku dni, z wyjatkiem kobaltu >’Co, ktérego czas
p6tzaniku wynosi 271 dni. Takie czasy potowicznego zaniku wytworzonych ra-
dioizotopdw sprawiaja, ze radioaktywnos¢ we wnetrzu pomieszczenia do radio-
terapii moze by¢ kumulowana i moze wzrasta¢ wraz z czasem emisji wiazki.
W takiej sytuacji rozsadne wydaje si¢, w miar¢ mozliwosci, unikanie dtuzszych
emisji wysokoenergetycznych wiazek promieniowania X.
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Rys. 4.6. Widma promieniowania gamma zmierzone za pomoca detektora HPGe w przejsciu mig-
dzy labiryntem wejsciowym a pokojem, w ktérym zainstalowany jest akcelerator (KONEFAL,
ORLEF, DYBEK, MANIAKOWSKI, POLACZEK-GRELIK, ZIPPER, 2008)

Pomiary wykonano dla akceleratoréw typu Clinac 2300 i Primus bezposrednio po emisji wiazek promienio-
wania X: 20 MV i 15 MV, z zachowaniem poréwnywalnych warunkéw napromieniania dla obu rozwazanych
wiazek, tj. wyemitowana ilo$¢ promieniowania dla obu wiazek odpowiadata takiej samej wartosci dawki
maksymalnej promieniowania X, okreslonej w osi wigzki w fantomie wodnym

4.2. Optymalizacja budowy drzwi wejSciowych
pomieszczenia do teleradioterapii stosujacej
wysokoenergetyczne wigzki promieniowania X i elektronéw

Typowe drzwi do pomieszczenia, w ktérym przeprowadzana jest teleradiote-
rapia stosujaca wysokoenergetyczne wigzki promieniowania X i wiazki elektro-
nowe, sktadaja si¢ z dwdch zasadniczych warstw: z moderatora neutronéw bo-
gatego w wodér — najczesciej parafiny lub tworzywa sztucznego (pierwsza
warstwa od strony labiryntu wejSciowego), i z kilkucentymetrowej warstwy
otowiu. Taka budowa drzwi okazuje si¢ niewystarczajaca do catkowitego wyeli-
minowania promieniowania ze sterowni akceleratora. Przeprowadzone badania
wykazaly obecno$¢ promieniowania gamma i neutronéw w sterowniach akcele-
ratoréw medycznych, w poblizu drzwi pomieszczenia do teleradioterapii,
w trakcie emisji wysokoenergetycznych wiazek promieniowania X i wiazek
elektronowych (KONEFAL i in., 2008). Na rys. 4.7 i 4.10 zamieszczono widma
promieniowania gamma zmierzone za pomoca detektora HPGe, w bezposred-
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Rys. 4.7. Widma promieniowania gamma zmierzone za pomoca detektora HPGe w sterowniach
akceleratoréw Clinac 2300 (a) i Primus (b), tuz przy drzwiach pomieszczenia do teleradioterapii,
w trakcie emisji terapeutycznych wigzek promieniowania X i gdy wiazka nie jest emitowana
(KoNEFAL, PoLACZEK-GRELIK, ZIPPER, 2008)

¢; — strumieri fotonéw (por. opis do rys. 4.4). Oznaczone piki sa konsekwencja reakcji neutronéw z jadrami
atoméw germanu detektora HPGe (E, = 174,95 keV, 595,85 keV i 608,35 keV), z jadrami atoméw tlenu 50
(E,=197,14 keV), sktadnikiem powietrza oraz z wodorem (E, = 2224,57 keV) w warstwie moderatora stano-
wigcej zasadnicza czg¢$¢ drzwi pomieszczenia do radioterapii. Dla poréwnania oznaczono pik pochodzacy od
fotonéw (E, = 1460,86 keV) z rozpadu jader potasu “K — naturalnego radioizotopu bedacego sktadnikiem za-
réwno materii ozywionej, jak i wigkszosci przedmiotéw. Obecnos¢ tego piku $wiadczy o niskim poziomie
promieniowania gamma w miejscu pomiarowym. Wstawki w gérnej czgsci rysunkéw prezentuja powigkszony
obszar widm w zakresie energii od 60 keV do 100 keV
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niej bliskosci drzwi, w sterowniach akceleratoréw Primus i Clinac 2300,
w trakcie emisji wiazek terapeutycznych promieniowania X: 15 MV i 20 MV,
1 elektronéw o energii 22 MeV. Na widmach zaprezentowanych na rys. 4.7
widoczne s3 piki o energiach: 174,95 keV, 197,14 keV, 595,85 keV
i 608,35 keV, §wiadczace o obecnosci neutrondw w miejscu pomiarowym. Pik
o energii 197,14 keV jest konsekwencja reakcji neutronéw z jadrami 8O (por.
rozdz. 4). Pozostate trzy piki sa wynikiem reakcji neutronéw z jadrami atoméw
krysztatu germanu detektora HPGe:

on+2Ge(7,7%) »Ge' ——1"Ge (stabilny)

Tip<12ps 32

608,35 keV

/ |867 89 keV

7*Ge (stabilny)

595,85 keV ]

1 1, 74
o+ 3 Ge(36%)— n'+;; Ge” T1/2<12ps 32

oraz

sn+ 15 Ge(21%)——> (17495keV)+ )} Ge b —>71 Ge (stabilny) .

Na rys. 4.8 zamieszczono catkowite przekroje czynne na powyzsze reakcje
w funkcji energii neutronéw. Zasadnicza role odgrywaja reakcje wychwytu neu-
tronéw zachodzace ze wzglednie duzymi przekrojami czynnymi osiagajacymi
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Rys. 4.8. Catkowite przekroje czynne o na reakcie °Ge(n,y)'Ge, "Ge(n,y)"Ge
i “Ge(n, n’y)74Ge zachodzace w detektorze HPGe (z bazy danych ENDF/B-VIL.0)
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wartosci od kilkuset barnéw do 1800 barnéw w zakresie energii termicznych
i rezonansowych.

Promieniowanie gamma mierzalne w sterowniach akceleratoréw medycz-
nych, w poblizu drzwi pomieszczenia do teleradioterapii, jest wynikiem reakcji
jadrowych wywotywanych przez neutrony w drzwiach: zaréwno w warstwie
moderatora, jak réwniez w warstwie ofowiu. Szczegélnie istotna jest reakcja
wychwytu neutronu przez wodér, w wyniku ktérej powstaje deuter. Emitowany
jest przy tym foton o energii 2224,57 keV. Zaleznos$¢ catkowitego przekroju
czynnego od energii na niniejszg reakcj¢ zostata przedstawiona na rys. 4.1.
Mniejsze znaczenie, ze wzgledu na prawie trzy rzedy wielkosci mniejszy catko-
wity przekrdj czynny w zakresie energii termicznych i rezonansowych, ma re-
akcja wychwytu neutronu przez jadra '*C, w wyniku ktérej powstaje jadro *C
i fotony o energiach 3685,57 keV i 4946,31 keV (rys. 4.15a). W analogiczny
sposSb powstajg izotopy otowiu: 2’Pb i 2%Pb. Procesowi temu towarzyszy emi-
sja fotonéw o energiach 6737,79 keV i 7367,82 keV (rys. 4.12b i 4.15a).

Strumieri fotonéw i neutrondw w poblizu drzwi pomieszczenia do radiotera-
pii silnie zalezy od rodzaju i energii emitowanej wiazki terapeutycznej (zob.
rys. 4.7 i 4.10). Natezenie pikéw bedacych konsekwencja reakcji jadrowych

labirynt wejsciowy
pomieszczenia do radioterapii

parafina
drzwi ——p
otow
sterownia akceleratora
parafina
/ warstwa kadmu

proznia
naktadka parafinowo-kadmowa

krysztat Ge

aluminiowa osk;na detektora
Rys. 4.9. Schemat (przekrdj w ptaszczyznie poziomej) uktadu pomiarowego, za pomoca ktérego
zostaly zmierzone widma promieniowania gamma zaprezentowane na rys. 4.10

Parafina ,,dostarcza” fotonéw o energii 2224,57 keV i spowalnia neutrony, zwigkszajac liczbg neutronéw ter-
micznych w obszarze kadmu. Kadm jest Zrédlem fotondéw o energii 558,85 keV
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wywolanych przez neutrony stanowi miar¢ wielkoSci strumienia neutrondow.
W przypadku wiazek promieniowania X — 6 MV, dla ktérych maksymalna
energia fotonéw jest mniejsza od energii progowych na reakcje fotojadrowe dla
izotopow, z ktérych wykonane sa zasadnicze czesci gtowic akceleratorow Cli-
nac 2300 i Primus, widmo promieniowania gamma jest zblizone do widma
zmierzonego w czasie, gdy wiazka nie jest emitowana (rys. 4.7). Widoczny jest
natomiast wzrost promieniowania w trakcie emisji wiazki 15 MV, a zwtlaszcza
podczas emisji wiazki 20 MV.

Na rys. 4.10 zaprezentowano widma promieniowania gamma zmierzone za
pomoca detektora HPGe z nakladka parafinowo-kadmowa (rys. 4.9), przy
drzwiach pomieszczenia do teleradioterapii, w trakcie emisji wiazki promienio-
wania X — 20 MV i elektronéw o energii 22 MeV (Clinac 2300). Warstwa pa-

10
’ w trakcie emisji wiazki promieniowania X — 20 MV

w trakcie emisji wiazki elektronow o energii 22 MeV
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— | L
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Rys. 4.10. Widma promieniowania gamma zmierzone za pomoca detektora HPGe z naktadka pa-
rafinowo-kadmowa w sterowni akceleratora Clinac 2300, tuz przy drzwiach pomieszczenia do te-
leradioterapii, w trakcie emisji wigzki promieniowania X — 20 MV i wiazki elektronéw o energii
22 MeV (KONEFAL, POLACZEK-GRELIK, ZIPPER, 2008)

¢, — strumien fotonéw (por. opis do rys. 4.4)

rafiny z zatopiona w niej ptytka kadmowa, natozona na detektor HPGe, zwigk-
sza wydajno$¢ pomiaru neutronéw. Rejestrowane fotony o energii 558,85 keV
pochodza z reakcji neutronéw termicznych z jadrami izotopu ''*Cd (abundancja
12,2%, o,,, ponad 20 tys. barnéw):

on+'e Cd(12,2%) —— y(558,45keV)+'}; Cd (stabilny) .
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Natezenia pikow o energiach 558,85 keV i 2224,57 keV stanowiacych miarg
strumienia neutronéw sa ponad rzad wielkosci wigksze w przypadku wiazki
20 MV niz dla rozwazanej wiazki elektronowe;.

Symulacje komputerowe prowadzone metoda Monte Carlo stanowia dosko-
nale narzedzie do optymalizacji budowy drzwi pomieszczenia do teleradiotera-
pii. W przypadku typowego pomieszczenia z odpowiednio dtugim labiryntem
wejsciowym, oddzielonym od pokoju z akceleratorem kilkudziesigciocentyme-
trowg betonowa $ciana, neutrony dochodzace do drzwi charakteryzuja si¢ wid-
mem energetycznym o rozktadzie Maxwella — Boltzmana, z maksimum odpo-
wiadajacym energii 0,025 eV. Zaledwie 2% wszystkich neutroné6w ma energi¢
wigksza od 100 eV. Na rys. 4.11 przedstawiono widmo energetyczne neutronéw
w labiryncie wejSciowym w poblizu drzwi. Widmo otrzymano za pomocg sy-
mulacji komputerowych opartych na oprogramowaniu GEANT4. W symu-
lacjach uwzgledniono wszystkie czgSci akceleratora wplywajace na liczbg wy-
twarzanych neutronéw, a takze S$ciany, podtoge i sufit pomieszczenia do
radioterapii. Na rys. 4.12 zaprezentowano widmo energetyczne neutronéw i pro-
mieniowania gamma w sterowni akceleratora Clinac 2300, tuz przy drzwiach

ek

® na 1 eV na jeden elektron uderzajacy
w tarcze konwersji [10° em eV ']
(2]
,

0 T : ;

0 0,05 0.1 0.15 0.2
energia [keV]

Rys. 4.11. Widmo energetyczne neutronéw w labiryncie wejsciowym, w poblizu drzwi dzielacych
typowe pomieszczenie do teleradioterapii i sterowni¢ akceleratora (z badai wlasnych, materiaty
niepublikowane)

Widmo otrzymano za pomoca symulacji komputerowych prowadzonych metoda Monte Carlo, opartych na
oprogramowaniu GEANT4 dla akceleratora Clinac 2300 emitujacego wigzke terapeutyczng promieniowania X
— 20 MV. Obliczenia wykonano dla 800 mln uderzeri elektronéw w tarcze konwersji akceleratora
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Rys. 4.12. Widmo: a — neutronéw padajacych na drzwi w labiryncie wejsciowym zestawione
z widmem neutrondéw, ktdre przeszly przez drzwi, b — widmo promieniowania gamma wytwo-
rzonego w drzwiach w wyniku reakcji jadrowych wywotanych przez neutrony, wyznaczone w ste-
rowni akceleratora, w poblizu drzwi pomieszczenia do teleradioterapii (KONEFAL, ZIPPER, 2010)

Widma uzyskano za pomoca symulacji komputerowych metoda Monte Carlo, opartych na oprogramowaniu
GEANT4 dla akceleratora Clinac 2300 emitujacego wiazke terapeutyczng promieniowania X — 20 MV. Obli-
czenia przeprowadzono dla drzwi pomieszczenia do teleradioterapii wysokoenergetycznymi wiazkami promie-
niowania X, ztozonych z warstwy parafiny o grubosci 4 cm i warstwy otowiu réwniez o grubosci 4 cm



typowego pomieszczenia do teleradioterapii stosujacej wysokoenergetyczne
wigzki promieniowania X. Widmo neutronéw w sterowni zostalo zestawione
z widmem neutronéw w labiryncie wejSciowym. Widma uzyskano metoda
Monte Carlo dla przyktadowych drzwi zlozonych z warstwy parafiny o grubo-
sci 4 cm i warstwy otowiu réwniez o grubosci 4 cm. Taka konstrukcja drzwi
okazuje si¢ nieodpowiednia do zatrzymania wszystkich neutronéw, a ponadto
— jak juz wczesniej wspominano — warstwy parafiny i otowiu staja sig
Zrédtem promieniowania gamma. Powstale fotony oddzialuja comptonowsko
z elektronami atoméw w obu warstwach drzwi, wytracajac stopniowo swa
energie. Moga réwniez w polu jader atomowych kreowaé parg elektron — po-
zyton. Jednak znaczna cze$¢ wytworzonych fotondéw przechodzi bez straty
energii. Fotony o odpowiednio matej energii ulegaja absorpcji w wyniku efektu
fotoelektrycznego.

Na rys. 4.13a zaprezentowano zdolnosci do ekranowania promieniowania
neutronowego réznych materiatéw ostonowych. Do praktycznie catkowitego za-
trzymania neutronéw o energiach nieprzekraczajacych 100 eV wystarcza war-
stwa boru o grubosci 0,1 cm i warstwa boraksu o grubosci 1 cm. Parafina
znacznie stabiej ekranuje neutrony. Warstwa parafiny o grubosci 1 cm prze-
puszcza ponad 60% neutronéw, a 4 cm wystarczaja do zatrzymania 80% neu-
tronéw. Transmisj¢ 7, = 0,7% uzyskuje si¢ dla warstwy parafiny o grubosci
15 cm. Zdolnosci materiatlu ostonowego do ekranowania promieniowania neu-
tronowego w zakresie energii termicznych i rezonansowych zaleza gtéwnie od
przekroju czynnego na wychwyt neutronéw. W przypadku parafiny zasadnicza
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Rys. 4.13. Transmisja neutronéw 7, dla warstw materialéw stosowanych w konstrukcjach drzwi
pomieszczenn do radioterapii (a). Transmisja neutronéw zostata okreslona jako stosunek liczby
neutronéw, ktdre przechodza przez dana warstwe¢ materiatu, do liczby neutronéw padajacych na teg
warstwe. Liczba fotonéw wytwarzanych w rozwazanych materiatach w wyniku reakcji jadrowych
wywolanych przez neutrony jako funkcja grubosci warstwy (b). Neutrony padaly na jedna po-
wierzchni¢ warstwy, a fotony byty zliczane po przeciwnej stronie warstwy, od strony powierzchni
niebombardowanej neutronami (KONEFAt, ZIPPER, 2010)

Prezentowane wyniki zostaty uzyskane dla energii neutronéw nieprzekraczajacych 100 eV, przy zatozeniu, ze
neutrony padajace na drzwi maja widmo energetyczne o rozktadzie Maxwella — Boltzmana z maksimum
odpowiadajacym energii 0,025 eV. Badania dotyczyly: naturalnego boru (2,34 g/cm®), naturalnego otowiu
(11,35 g/cm®), parafiny (C,H,,) o gestosci 0,9 g/cm’ i boraksu (Na,B,0O, - 10H,0) o gestosci 1,72 g/em’® (sy-
mulacje komputerowe, GEANT4)

role w oslabianiu strumienia neutronéw odgrywa wodér, ze wzgledu na mata
mas¢ 1 tym samym duza utrat¢ energii przez neutrony w oddziatywaniach ela-
stycznych, a takze z powodu wzglednie duzego przekroju czynnego na wy-
chwyt neutronéw termicznych (zob. rys. 4.1).

Bor, a takze boraks, ktérego jednym z gléwnych sktadnikéw jest bor, znacz-
nie lepiej absorbuja neutrony termiczne i rezonansowe niz parafina. Na rys.
4.14 zaprezentowano zalezno$¢ migdzy catkowitym przekrojem czynnym na re-
akcje B (n, @)’Li a energia neutronéw. W wyniku reakcji neutronéw z izoto-
pem B powstaja jadra 'Li w stanie wzbudzonym. Przejsciu jader litu do stanu
podstawowego towarzyszy emisja fotondw o energii 477,61 keV:

477,61 keV

on+'B(19%)——a +]Li’ w2 ]Li (stabilny) .

77



1000000

"Bin, &) Li

100000

"B(n.n)"'B

10000 "B(n.n)"'B

1000 -

100 4

a [barny]

0.1

0,01 T r T
0,00001 0,001 0,1 10 1000 100000 10000000
energia [eV]

T T T

Rys. 4.14. Calkowite przekroje czynne o na reakcje (1, &) dla izotopu "B i na reakcje rozprosze-
nia elastycznego neutronéw na jadrach '°B i "'B. Prezentowane dane zostaly zaczerpniete z bazy
danych ENDF/B-VIL.O

Ze wzgledu na duzy przekrdj czynny na niniejsza reakcje w warstwie boru
lub boraksu jest wytwarzana znacznie wigksza liczba fotonéw niz w warstwie
parafiny czy olowiu (zob. rys. 4.13b). Jednak sa to fotony o duzo mniejszej
energii w poréwnaniu z fotonami wytwarzanymi w parafinie i otowiu. Na rys.
4.15a zamieszczono widma promieniowania gamma tuz za warstwami boraksu,
parafiny i otowiu bombardowanymi neutronami termicznymi i rezonansowymi.
Natomiast na rys. 4.15b zaprezentowano zdolnosci otowiu do ekranowania pro-
mieniowania fotonowego wytwarzanego w warstwie parafiny i boraksu.

Okazuje sig, ze warstwa otowiu o grubosci 4 cm przepuszcza 26,4% foto-
néw o energii 2224,57 keV i zaledwie 0,1% fotonéw o energii 477,61 keV. Za-
tem w przypadku gdy neutrony padajace na drzwi w labiryncie wejSciowym
maja widmo energetyczne o rozkladzie Maxwella — Boltzmana z maksimum
odpowiadajacym energii 0,025 eV, do catkowitego wyeliminowania promienio-
wania ze sterowni akceleratora wystarczaja drzwi ztozone z warstwy boraksu
o grubosci 1 cm (pierwsza warstwa od strony labiryntu wejsciowego) i z war-
stwy otowiu o grubosci 4 cm. W sytuacji gdy konstrukcja pomieszczenia do te-
leradioterapii® nie zapewnia odpowiedniego spowolnienia neutronéw, wymaga-

3 Szczegbtowe zasady projektowania pomieszczenia do radioterapii zostaly przedstawione
w raporcie IAEA No. 47 z 2006 roku.
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Rys. 4.15. Widma energetyczne promieniowania gamma emitowanego przez warstwy boraksu,
parafiny i otowiu o grubosci 4 cm, bombardowane neutronami majacymi widmo energetyczne
o rozktadzie Maxwella — Boltzmana z maksimum odpowiadajacym energii 0,025 eV (a). Mak-
symalna energia neutronéw wynosita 100 eV. Neutrony padaly na jedna powierzchni¢ warstwy,
a widma promieniowania gamma byly rejestrowane po przeciwnej stronie warstwy, od strony po-
wierzchni niebombardowanej neutronami. Transmisja fotonéw 7, wytwarzanych w warstwie para-
finy (E, =2224,57 keV) i boraksu (E, = 477,61 keV) dla warstwy otowiu o réznej grubosci (b).
Transmisja fotonéw 7} zostata okreslona jako stosunek liczby fotonéw, ktére przechodza przez
dang warstweg otowiu, do liczby fotondw padajacych na te warstwe. Wyniki uzyskano za pomoca
symulacji komputerowych realizowanych metoda Monte Carlo (GEANT4) (z badan wtasnych,
materiaty niepublikowane)
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ne jest zwigkszenie grubosci warstwy boraksu ze wzgledu na stosunkowo maty
(rzedu barnéw) catkowity przekrdj czynny na elastyczne rozpraszanie neutro-
néw na jadrach atoméw boru (zob. rys. 4.14) i nieco mniejsza ilo§¢ wodoru
w jednostce objetosci niz np. w przypadku parafiny. W takiej sytuacji zamiast
boraksu mozna takze zastosowaé warstwe parafinowo-boraksowa, aby zwigk-
szy¢ efektywnos¢ spowalniania neutronéw i jednoczes$nie uniknac znaczacej
produkcji fotonéw o energii 2224,57 keV.



Testowanie ukladu do radiochirurgii
o nazwie Intrabeam,
zwanego potocznie igla fotonowa

Jednym z urzadzen stosowanych coraz czgsciej we wspdtczesnej radioterapii
jest tzw. igta fotonowa. Jest to miniaturowe urzadzenie wytwarzajace promie-
niowanie X o duzym natgzeniu wiazki i o energiach fotonéw nieprzekracza-
jacych 50 keV. Ze wzgledu na niska energi¢ promieniowania X spadek dawki
w tkance migkkiej jest szybki, w przyblizeniu odwrotnie proporcjonalny do
trzeciej potegi odlegtosci od Zrédta wiazki (zob. rys. 5.1). Efekt taki jest bardzo
korzystny, gdyz umozliwia ochrong glebiej potozonych zdrowych tkanek. Duzy
gradient dawki jest szczegdlnie pozadany przy napromienianiu lozy po wycig-
tym guzie, gdzie radioterapii podlega tylko niewielki obszar tkanek zewnetrz-
nych. W zwiazku z tym igta fotonowa stosowana jest do napromieniowan $réd-
operacyjnych, najcze¢sciej obszarow mézgu (CoLoMBo i in., 2001; YANCH i in.,
1995; VAIDYA i in., 2006), a takze do leczenia nowotworéw wystgpujacych
w obszarze jamy ustnej i piersi (SARIN i in., 2005; ToBIAs i in., 2004). Mala
energia wiazki emitowane]j przez igle fotonowa sprawia, ze efekt biologiczny
jest wigkszy niz w przypadku wiazek fotonowych stosowanych w teleradiotera-
pii (BRENNER i in., 1999), poniewaz dla mniejszych energii wystgpuje silniejsza
absorpcja promieniowania gamma na skutek efektu fotoelektrycznego.

Uktad do radiochirurgii fotonowej jest wzglednie nowa technologia, stoso-
wang w praktyce klinicznej od 1992 roku. Wczesniejsze wersje urzadzenia cha-
rakteryzowaty sig¢ znaczacym spadkiem wydajnosci, pojawiajacym si¢ nawet
w trakcie leczenia. Problem ten zostat jednak szybko wyeliminowany (BIGGS
iin., 2006; ARMOOGUM 1 in., 2007). Mimo wielu ulepszen, uktad nadal wymaga
udoskonalen pod wzgledem konstrukcji, aby generowaé promieniowanie
o optymalnej jakosci dla leczenia nowotworéw. Uzyskanie jednorodnego roz-
ktadu dawki w napromienianym obszarze pozostaje wciaz istotnym problemem
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Rys. 5.1. Rozktad dawek w wodzie dla promieniowania X — 50 kV emitowanego przez uktad In-

trabeam, zmierzony za pomoca komory jonizacyjnej typu Markus (za: Z. MANIAKOWSKI, Centrum
Onkologii w Gliwicach)

(BEATTY 1 in., 1996; DINSMORE i in., 1996; YASUDA 1 in., 1998). W zwiazku
z tym wazna kwestig jest wyznaczenie rozktadu dawek promieniowania X,
a takze okreslenie jako$ci generowanej wiazki dla kazdej iglty fotonowej stoso-
wanej w praktyce klinicznej. Przedstawione w niniejszym rozdziale badania
dotycza jednej z komercyjnych wersji igly fotonowej o nazwie Intrabeam, zna-
nej réwniez jako PRS400. Producentem tego urzadzenia jest firma Photoelec-
tron Corporation (USA). W potowie biezacej dekady prawa do uktadu PRS400
zostaly wykupione przez niemiecka firm¢ Carl Zeiss Surgical, ktéra wprowa-
dzita kilka udoskonalen, migdzy innymi zaopatrzyta uzytkownikéw w oprogra-
mowanie stuzace do zarzadzania praca igly fotonowej za pomoca komputera
klasy PC, a takze zmienita nazwe urzadzenia na Intrabeam.

5.1. Budowa i zasada dzialania ukladu Intrabeam

Uktad Intrabeam sktada si¢ z kilku gtéwnych elementéw. Serce stanowi uktad
przyspieszajacy elektrony, bedacy Zrédlem promieniowania X, charakteryzujacy
si¢ duzym pradem wiazki, osiagajacym warto$¢ 40 pA, i mala energig regulo-
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wang potencjalem przyspieszajacym elektrony w zakresie od 40 kV do 50 kV.
Tarcza konwertujaca wiazke elektronéw na promieniowanie X umieszczona
wewnatrz sondy (rys. 5.2 1 5.3a) utworzona jest z warstwy ztota o grubosci okoto
1 um (BEATY i in., 1996). Sonda utatwia dotarcie Zrédta wiazki terapeutycznej
w poblize obszaru przeznaczonego do napromieniania. Dtugo$¢é sondy wynosi
10 cm, jej Srednica zewngtrzna — 3,2 mm, grubos$¢ $cianek za§ — 0,5 mm.
Ostatnie 2 cm sondy wykonane sa z berylu o grubosci 0,5 mm. Zakoficzenie son-
dy stanowiace okienko wyjsciowe dla promieniowania X ma ksztalt poisfery.
Czes¢ zewngetrzna na catej dtugosci sondy sktada sig z kilku cienkich warstw po-
kry¢. Ostatnia warstwe stanowi azotek chromu, zapewniajacy chemiczng kompa-
tybilno$¢ z organizmem oraz odpowiednia wytrzymatos¢ fizyczna.

Uktad Intrabeam jest sterowany za pomoca pulpitu sterowniczego (rys.
5.3b). Mozna réwniez podpiaé uktad do zwyklego komputera klasy PC. Konso-
la sterownicza igly fotonowej jest mikroprocesorowym uktadem, ktéry zawiera
oprogramowanie i elektronike monitorujaca poszczegdlne czesci uktadu. Umo-
zliwia wys$wietlanie i zapisywanie wybranych parametréw roboczych uktadu,
zaréwno w czasie weryfikacji pracy igty, jak i podczas terapii. Ma zasilacz do-

. tarcza konwersji
igta fotonowa elektron6w na promieniowanie X
izolacja magnetyczna wykonana ze zlota

. S ", radiometr wewngtrzny
zasilacz wysokonapigciowy

dzialo elektronowe

konsola
sterownicza

radiometr ze\;vnqtrzny

obszar wiazki elektronéw @

= komputer klasy PC

m

orientacyjne pé%oienie
efektywnego zrodta wiqzkf

Rys. 5.2. Schemat igty fotonowej z istotnymi elementami konstrukcyjnymi i urzadzeniami peryfe-
ryjnymi, opracowany na podstawie instrukcji obstugi uktadu PRS400 oraz danych zawartych w li-
teraturze specjalistycznej (BEATY i in., 1996)
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starczajacy odpowiednie napigcie do igly fotonowej, niezbedne do pracy lampy
rentgenowskiej. Konsola sterownicza ma wbudowana drukarke, umozliwiajaca
natychmiastowy wydruk danych wygenerowanych podczas terapii. Na rys. 5.3
zamieszczono zdjgcia ukladu Intrabeam zainstalowanego w Centrum Onkologii
im. M. Sktodowskiej-Curie w Gliwicach. Obecna wersja urzadzenia sterowana
jest za pomoca komputera PC.

Rys. 5.3. Uktad Intrabeam:
a — igta fotonowa, b — konsola sterownicza

Igta fotonowa ma wbudowany radiometr wewnetrzny, bedacy podstawowym
miernikiem promieniowania dostarczanego do pacjenta. Radiometr wewngtrzny
pozwala okresli¢ i monitorowaé czas napromieniania. Dodatkowym miernikiem
promieniowania aplikowanego pacjentowi jest radiometr zewngtrzny (rys. 5.4),
bedacy uktadem detektoré6w scyntylacyjnych kontrolujacych stabilno$¢ emito-
wanej wiazki w czasie trwania zabiegu. W razie przekroczenia przyjetego za-
kresu zmian mocy dawki promieniowania X emisja wiazki zostaje natychmiast
przerwana. W trakcie radioterapii radiometr zewngtrzny jest umieszczany blisko
ciata pacjenta, aby mogt rejestrowaé promieniowanie rentgenowskie opusz-
czajace organizm.

Zaleznie od potrzeb terapeutycznych igte fotonowa umieszcza si¢ na ramie
stereotaktycznej lub czedciej na wysiggniku (rys. 5.5), umozliwiajacym precy-
zyjne wprowadzenie igly w poblize obszaru przeznaczonego do radioterapii.

Rys. 5.4. Radiometr zewngtrzny pro-
mieniowania X generowanego przez
uktad Intrabeam
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Rys. 5.5. Wysiggnik (tzw. ramig) umozli-
wiajacy precyzyjne manewrowanie igla foto-
nowa

aplikatory

oslony nakladane na sonde

Rys. 5.6. Zestaw sferycznych aplikatoréw o réznej Srednicy wraz z ostonami naktadanymi na sonde

W przypadku napromieniania Srédoperacyjnego jedyna czgscia uktadu In-
trabeam, ktéra moze mie¢ bezposredni kontakt z pacjentem, jest ostona sondy
lub aplikator (rys. 5.6), tworzace sterylna, biokompatybilng barier¢ migdzy pa-
cjentem a sonda. Po kazdym uzyciu oslona i aplikatory sa poddawane steryli-
zacji. Igta fotonowa stosowana jest rowniez w opcji bez aplikatora. Wéwczas
koicéwke sondy umieszcza si¢ w Srodku obszaru przeznaczonego do napro-
mieniania.
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5.2. Analiza jakoSciowa promieniowania X
wytwarzanego przez uklad Intrabeam

Niniejszy rozdziat jest posSwigcony badaniom dotyczacym jakosci wiazki te-
rapeutycznej promieniowania X, generowanej przez uklad Intrabeam, pracujacy
w opcji z potencjalem przyspieszajacym elektrony wynoszacym 50 kV. Podsta-
wowym sposobem uzyskania informacji o jakosci promieniowania jest analiza
jego widma energetycznego. Do pomiaru widma promieniowania X emitowane-
go przez igle fotonowa doskonale nadaje si¢ uktad detekcyjny firmy Amptek
(model XR-100T) z detektorem kadmowo-tellurowym (CdTe) (rys. 5.7), charak-
teryzujacy sie stata, wynoszaca 100%, wydajnoscia detekcji' promieniowania X
w zakresie energii od 10 keV do okoto 60 keV.

A detektora CdTe

¢

preedyzmacniacz

Rys. 5.7. Gléwna cze$¢ uktadu detekcyjnego firmy Amptek — model XR-100T. Wymiary liniowe
detektora CdTe: 3 mm x 3 mm x 1 mm. Rozdzielczo$¢ energetyczna uktadu detekcyjnego zalezy
od energii i wynosi 580 eV dla 14,4 keV i 1,2 keV dla 1 MeV (zob. http://www.amptek.com)

Na rys. 5.8 zaprezentowano widma energetyczne promieniowania X, emi-
towanego przez uktad Intrabeam bez aplikatora i z aplikatorami o réznych $red-
nicach.

Widmo promieniowania X emitowanego przez uktad Intrabeam bez aplika-
tora (rys. 5.8a) prezentuje si¢ jak typowe widmo promieniowania rentgenow-
skiego, tzn. mozna w nim wyrézni¢ piki pochodzace od promieniowania cha-
rakterystycznego (szes$¢ pikéw) i czes¢ ciagla odpowiadajaca promieniowaniu
hamowania. Trzy najsilniejsze piki odpowiadaja przejSciom elektronéw w ato-

! Detektor CdTe zamknigty jest w hermetycznej obudowie, majacej okienko berylowe o gru-
bosci warstwy berylu wynoszacej 100 um. Fotony o energii mniejszej od 2 keV zostaja catkowi-
cie zaabsorbowane w warstwie berylu. Znajac grubo$¢ warstwy berylu tworzacej okienko
detektora, mozna doktadnie okresli¢ ostabienie wiazki promieniowania X wyst¢pujace w zakresie
energii od 2 keV do 10 keV i wprowadzi¢ odpowiednig korekt¢ kompensujaca spadek liczby foto-
néw w detektorze.
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Rys. 5.8. Widma energetyczne promieniowania X — 50 kV emitowanego przez uktad Intrabeam:
a — bez aplikatora, b — z aplikatorami o Srednicach 1,5 cm, 3,5 cm i 4 cm (z badan wiasnych,
materialy niepublikowane)

Widma zostaty zmierzone w powietrzu za pomoca detektora CdTe firmy Amptek — model XR-100T. W trak-
cie pomiaréw detektor znajdowat si¢ w odlegtosci 50 cm od korica sondy i byt ostonigty kolimatorem alumi-
niowym (zob. rys. 5.7) w celu zredukowania strumienia fotonéw docierajacego do detektora, co zapewniato
dopasowanie natgzenia wiazki do zakresu pomiarowego uktadu detekcyjnego. Otwér w ostonie aluminiowej
miat ksztatt walca o srednicy 400 pm. Detektor byt umieszczony wzdhuz osi sondy. Sygnat z detektora byt
wzmacniany przez uktad PX2T i kierowany do analizatora wielokanatowego podtaczonego do laptopa
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mach zlota, z ktérego wykonana jest tarcza konwersji. Sa to przejscia: Kal,
Kp1 i Kyl, zwiazane z emisja fotonéw odpowiednio o energiach — 9,71 keV,
11,44 keV i 13,38 keV. Pik odpowiadajacy energii 5,41 keV zwiazany jest
z przejSciem Kal w atomach chromu bgdacego sktadnikiem azotku chromu,
ktéry pokrywa zewngtrzng powierzchnie sondy (por. rozdz. 5.1). Natomiast
piki odpowiadajace energiom 7,47 keV i 8,26 keV zwiazane sa z przejsciami
Kal i KA1 w atomach niklu, stanowiacego gléwny materiat budulcowy sondy>.
Po przejsciu promieniowania X przez aplikator znacznemu ostabieniu ulega
zwlaszcza niskoenergetyczna cz¢s¢ widma, zanikaja cztery sposrdd szesciu pi-

1.2 1

D, =0807g 2,488
R =10.995
1,0 i -
R 08
¢ 08+
]
- %,
A A Srednica aplikatora:
E ()
206 4 |
; | ) 1.5 cm
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.:g “ 4 cm
= 041
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0 1

glebokosé g [em)

Rys. 5.9. Poréwnanie rozktadéw dawek promieniowania X — 50 kV w powietrzu wzdhuz kie-
runku pokrywajacego si¢ z osia sondy dla uktadu Intrabeam z aplikatorami o $rednicach 1,5 cm
i4 cm (za: M. Szewczuk, Centrum Onkologii w Gliwicach)

Rozklady zostaly zmierzone za pomoca komory jonizacyjnej typu Markus. W celu lepszego zobrazowania
réznic w szybkosciach spadku dawki do zmierzonych rozktadéw dawek dopasowano, metoda najmniejszych

kwadratéw, funkcje potegowe. Wartosci kwadratu wspétczynnika korelacji Persona R® bliskie 1 $wiadcza
o duzej doktadnosci dopasowania

2 Trzonek sondy jest wykonany z u-metalu, zapewniajacego wlasciwa sztywno$¢ struktury
oraz ostong przed polami magnetycznymi, niezbedna do zachowania prostoliniowego toru ruchu
wiazki elektronéw we wnetrzu sondy (StApA i in., 2002). u-metal to stop niklu (75%) i zelaza
(15%) z niewielkimi dodatkami miedzi i molibdenu. Stop ten wykazuje bardzo duza wzgledna
przenikalno$¢ magnetyczng (nawet powyzej 10%), co jest wykorzystywane do ekranowania statycz-
nych i wolnozmiennych pdl magnetycznych. Jesli u-metal zostanie poddany naprezeniom S$ci-
skajacym, to jego przenikalno$¢ znacznie spada, dlatego tez elementy wykonane z tego stopu sa
zabezpieczane przed napr¢zeniami mechanicznymi.
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kéw (rys. 5.8b). Z trzech rozwazanych aplikatoréw stanowiacych podstawowe
wyposazenie ukladu Intrabeam najsilniejsza degradacja wiazki zachodzi dla
aplikatora o Srednicy 1,5 cm. Zwiazane jest to z budowa tego aplikatora, ktéry
wykonany jest z tworzywa sztucznego z zatopiong w nim warstwa metalu. Po-
zostate dwa aplikatory wykonane sa w calosci z tworzywa sztucznego. Nasuwa
si¢ wigc wniosek, ze jako§¢ promieniowania X generowanego przez uktad In-
trabeam silnie zalezy od zastosowanego aplikatora. Na rys. 5.9 zestawiono
rozktady dawek w powietrzu, zmierzone komora jonizacyjng typu Markus
wzdhuz kierunku pokrywajacego sie z osia sondy, dla dwoch réznych aplikato-
réow o Srednicach 1,5 cm i 4 cm. Relatywnie mate r6znice w widmach energe-
tycznych wiazki przektadaja si¢ na znaczace réznice w rozktadach dawek.

5.3. Weryfikacja izotropii przestrzennej rozkladu dawek
promieniowania X generowanego przez uklad Intrabeam

Izotropia przestrzenna rozktadu dawek promieniowania jest istotnym wymo-
giem, ktérego spetnienie pozwala osiagna¢ réwnomierne napromienienie tkanek
réwno oddalonych od Zrédla promieniowania. Jednym ze sposobdéw weryfikacji
izotropii przestrzennej rozktadu dawek promieniowania X generowanego przez
uklad Intrabeam z aplikatorem jest zastosowanie matych detektoréw termolumi-
nescencyjnych o wymiarach liniowych rz¢gdu milimetréw. W trakcie pomiaru
detektory umieszczane sa na powierzchni aplikatora. Cecha detektoréw termo-
luminescencyjnych jest wystegpowanie duzego zréznicowania ze wzgledu na po-
wtarzalno$¢ odpowiedzi na otrzymana dawke. Dotyczy to nawet detektoréw
wykonanych z tego samego materialu przez tego samego producenta. Aby
otrzyma¢ doktadne wyniki, do pomiaréw rozktadu dawek na powierzchni apli-
katora nalezy zastosowaé wyselekcjonowang grupe detektoréw wykazujacych
mozliwie najlepsza powtarzalno$¢ odpowiedzi na zaabsorbowana dawke. Na
rys. 5.10 pokazano, jak wyglada rozklad dawek na powierzchni dwéch wybra-
nych aplikator6w o réznych $rednicach, zmierzony za pomoca grupy termolu-
minescencyjnych detektoréw LiF:Mg,Ti (rys. 1.2e), charakteryzujacych si¢ duza
powtarzalnoscia odpowiedzi na otrzymana dawke® i liniowoscia wskazaf w za-
kresie dawek mniejszych od 1 Gy. Widoczna jest znaczna anizotropia rozktadu
dawek, zwtaszcza na dolnej powierzchni aplikatoréw.

3 Zaprezentowane na rys. 5.9 rozktady dawek na powierzchni aplikator6w zostaly zmierzone
za pomoca 19 detektoréw LiF:Mg,Ti, wyselekcjonowanych z grupy 50 detektoréw. Rozbieznosci
migdzy wartoSciami pojedynczego odczytu dawki a wartoscig Srednia kilku kolejnych odczytéw
nie przekraczaty 2,5% dla wyselekcjonowanej grupy detektoréw, w zakresie dawek od 0,25 Gy do
0,75 Gy dla promieniowania X — 50 kV generowanego przez uklad Intrabeam.
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Rys. 5.10. Poréwnanie rozktadu dawek na powierzchni dwéch sferycznych aplikatoréw o Sredni-
cach 2,5 cm i 5 cm (za: A. OrLEf, Centrum Onkologii w Gliwicach)

Dawki zostaly zmierzone za pomoca detektoréw termoluminescencyjnych LiF:Mg,Ti. Powierzchnie aplikato-
réw sa reprezentowane przez rzuty prostokatne powierzchni gérnej i dolnej potowy aplikatora na plaszczyzne
prostopadta do osi sondy. Wartosci dawek sa odniesione do dawki na wierzchotku aplikatora i wyrazone
w procentach

Na rys. 5.11 zestawiono widma energetyczne wiazki promieniowania X ge-
nerowanego przez uklad Intrabeam bez aplikatora. Widma zostaty zmierzone
wzdhuz wybranych kierunkéw, w celu stwierdzenia wystgpowania zmian jakosSci
promieniowania X w zaleznosci od kata emisji wiazki.
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Rys. 5.11. Widma energetyczne promieniowania X — 50 kV emitowanego przez uktad Intrabeam
bez aplikatora, zmierzone w powietrzu za pomoca detektora CdTe firmy Amptek — model
XR-100T (z badari wtasnych, materiaty niepublikowane)

Kazde z prezentowanych widm zostato unormowane do wartosci nat¢zenia odpowiadajacej Sredniej energii
wiazki, tj. 20 keV. W trakcie pomiaréw detektor znajdowat si¢ w odlegtosci 50 cm od konca sondy i byt
ostonigty kolimatorem aluminiowym. Detektor byt umieszczany wzdtuz trzech réznych kierunkéw w stosunku
do osi sondy, w ptaszczyznie prostopadiej do ptaszczyzny symetrii igly fotonowej. Kierunki tworzyty z osia
sondy nastgpujace katy: 0° (tj. pomiar wykonany wzdtuz kierunku pokrywajacego si¢ z osia sondy), 45°
i 90°. Sygnal z detektora, podobnie jak w przypadku widm przedstawionych na rys. 5,8, byl wzmacniany
przez uktad PX2T i kierowany do analizatora wielokanatowego podtaczonego do laptopa

Na podstawie widm przedstawionych na rys. 5.11 mozna sformutowaé kilka
istotnych wnioskéw. Mianowicie nie wystepuje znaczaca réznica miedzy wid-
mem zmierzonym wzdtuz kierunku pokrywajacego si¢ z osia sondy i pod
katem 45° w stosunku do osi sondy. Dla kata 90° obserwuje si¢ poszerzenie pi-
kéw i ich superpozycje. Obserwowany efekt jest najprawdopodobniej nastep-
stwem rosnacego wkladu proceséw rozproszeniowych dla duzych katéw emisji
wiazki, tj. rozproszen fotondw zachodzacych na granicy okienka berylowego
i znacznie grubszego trzonka sondy.

Na rys. 5.12 poréwnano z soba widmo zmierzone wzdtuz kierunku pokry-
wajacego si¢ z osig sondy i pod katem 90° w stosunku do osi sondy w sytuacji,
gdy stosowane sg aplikatory o Srednicach 1,5 cm i 4 cm. W przypadku obu
rozwazanych aplikator6w nie wystepuja wyraZzne réznice miedzy widmami
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Rys. 5.12. Widma energetyczne promieniowania X — 50 kV emitowanego przez uklad Intrabeam
z aplikatorem o Srednicy: a — 1,5 cm, b — 4 cm, zmierzone w powietrzu za pomoca detektora
CdTe firmy Amptek — model XR-100T (z badai wilasnych, materiaty niepublikowane)

Kazde z prezentowanych widm zostato unormowane do wartosci nat¢zenia odpowiadajacej Sredniej energii
wiazki, tj. 26,5 keV w przypadku mniejszego aplikatora i 25,7 keV dla wigkszego aplikatora. W trakcie po-
miaréw detektor znajdowat si¢ w odlegtosci 50 cm od korica sondy i byt ostonigty kolimatorem aluminiowym,
podobnie jak w przypadku pomiaréw prezentowanych na rys. 5,8 i 5,11. Detektor byl umieszczany wzdtuz
dwdch prostopadtych do siebie kierunkéw, ktdre tworzyly z osig sondy katy: 0° i 90°. Pomiar przeprowadzono
w plaszczyznie prostopadiej do ptaszczyzny symetrii igly fotonowej
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Rys. 5.13. Wizualizacja koricéwki modelu komputerowego sondy uktadu Intrabeam i toréw foto-
néw powstajacych w wyniku wyhamowania elektronéw na tarczy konwersji (a). Widmo energe-
tyczne promieniowania X emitowanego przez uklad Intrabeam, bezposrednio za okienkiem
berylowym sondy, obliczone metoda Monte Carlo za pomoca oprogramowania GEANT4 (b)
(modele proceséw fizycznych zaimplementowane z projektu PENetration and Energy LOss of
Positrons and Electrons — PENELOPE) (z badari wiasnych, materiaty niepublikowane)
Rejestrowano fotony w kacie brylowym 2IT sr. Widmo obliczone charakteryzuje si¢ znacznie wigksza roz-
dzielczoscia niz widmo zmierzone (por. rys. 5.8a). Rozdzielczo§¢ widma otrzymanego za pomoca modelu
komputerowego ograniczona jest jedynie statystyka, podczas gdy rozdzielczo$¢ widma zmierzonego zalezy od
zastosowanego detektora i elektroniki
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zmierzonymi wzdtuz prostopadtych kierunkéw, jak to ma miejsce dla igly bez
aplikatora. Tak wigc aplikator ujednolica przestrzennie widmo promieniowania.

Aktualnie prowadzone badania w Zaktadzie Fizyki Jadrowej i Jej Zastoso-
waii US we wspdlpracy z Zaktadem Fizyki Medycznej Centrum Onkologii
w Gliwicach maja na celu opracowanie komputerowego modelu igly fotonowej,
opartego na metodzie Monte Carlo. Stworzenie wirtualnej igly fotonowej
doktadnie odwzorowujacej pracg uktadu Intrabeam pozwoli wyjasni¢ wiele fak-
tow eksperymentalnych. Przede wszystkim istotna rzecza jest doktadne wyja-
$nienie przyczyn obserwowanego braku izotropii rozktadu dawek. Tak wiec
analiza wynikéw eksperymentalnych oparta na obliczeniach Monte Carlo do-
starczy wielu cennych informacji dla producentéw igly fotonowej i by¢é moze
przyczyni si¢ do kolejnego udoskonalenia tych urzadzeri. Na rys. 5.13a zapre-
zentowano wizualizacje wirtualnej sondy uktadu Intrabeam i toréw emitowane-
go promieniowania X, a rys. 5.13b obrazuje widmo energetyczne promieniowa-
nia X emitowanego przez uklad Intrabeam, otrzymane za pomoca obliczeri
metoda Monte Carlo, realizowanych na podstawie komputerowego modelu igty
fotonowe;j.



Badanie wplywu widma energetycznego
i rozmycia przestrzennego wiazki protonowej
stosowanej w terapii ciezkojonowej oka
na rozklad dawki glebokoSciowe;j

Jedna z najnowszych metod radioterapii jest terapia cigzkojonowa, zwana
czesto terapia hadronowa (KrAFT, 2000). W terapii hadronowej wiazke terapeu-
tyczna stanowi dobrze skolimowana wigzka protonéw lub jonéw wegla '*C.
Cecha terapii cigzkojonowej jest specyficzny rozkltad dawki w ciele pacjenta.
Na poczatkowym odcinku drogi czastki dawka jest niewielka. Znaczaco ro$nie
dopiero na koricu drogi czastki, gdzie tworzy si¢ tzw. pik Bragga, za ktérym
nastgpuje bardzo gwaltowny spadek deponowanej dawki, poniewaz czastki
naladowane maja $cisle okreslony zasigg zalezny od ich energii. Daje to ogrom-
ne mozliwosci leczenia zmian nowotworowych. Dobierajac odpowiednio ener-
gi¢ wiazki tak, aby pik Bragga formowat si¢ dokladnie na glebokosci, na ktérej
polozony jest guz, mozna dostarczy¢ duza dawke w obszar guza, jednoczesnie
oszczedzajac zdrowe tkanki'. Na rys. 6.1 zestawiono rozktady dawek gteboko-
Sciowych dla wiazek stosowanych w teleradioterapii (promieniowanie X —
6 MV i 15 MV, elektrony — 22 MeV) i dla wiazek hadronowych — wiazki
protonowej o energii 60 MeV i jonéw wegla '>C o energii 1,5 GeV.

' W praktyce klinicznej stosuje sie poszerzone piki Bragga tak, aby caty obszar guza nowo-
tworowego znajdowal si¢ w maksimum dawki. Poszerzone piki Bragga uzyskuje si¢ przez modu-
lacje zasiggu wiazki. Jednym ze sposobow tej modulacji jest umieszczenie ruchomych,
odpowiednio wyprofilowanych degraderéw na drodze wiazki. Przez dobdr profilu degradera
i zmian w czasie grubosci degradera w miejscu przechodzenia przez niego wiazki uzyskuje si¢
odpowiednie poszerzenie piku Bragga. Drugim sposobem poszerzenia obszaru dawki maksymal-
nej jest sterowanie energia wiazki.
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Rys. 6.1. Rozktady dawek w wodzie wzdtuz osi wiazki dla wybranych wigzek stosowanych w te-

leradioterapii i w terapii hadronowej (z badan wtasnych, materialy niepublikowane)

Rozktady dla wiazek stosowanych w teleradioterapii zostaly zmierzone komora jonizacyjna typu Markus, pod-
czas gdy rozkiady dla wigzek hadronowych obliczono metoda Monte Carlo

Szczegdlnie skuteczna i w zwiazku z tym coraz powszechniej stosowana’
okazuje sig radioterapia protonowa czerniaka gatki ocznej (wyleczalno$é na po-
ziomie 90—95%). W dodatku jest to obecnie jedyna metoda leczenia tego no-
wotworu zlosliwego, dajaca szansg calkowitego wyleczenia, tj. pacjent zacho-
wuje uzyteczne widzenie (CIRRONE i in., 2006). Do leczenia guzéw oka stosuje
si¢ wiazki protonowe o energiach z zakresu od 50 MeV (guzy ptytko potozone)
do 70 MeV (guzy pozagatkowe). Jednak terapia taka wymaga nie tylko bardzo
duzej precyzji procesu napromieniania guza, ale takze optymalizacji parame-
tréw wiazki terapeutyczne;.

2 Obecnie na swiecie dziata kilkanascie osrodkéw stosujacych terapie protonowa nowotwo-
réw oka. Jedynym osrodkiem terapii hadronowej w Polsce, w ktérym aktualnie trwaja przygoto-
wania do uruchomienia terapii protonowej, jest Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk
w Krakowie. Zgodnie z planem, pierwszy pacjent ma zosta¢ tam napromieniony na poczatku
2011 roku.
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6.1. Metodyka badan

Wplyw energii, rozmycia energetycznego i rozmycia przestrzennego tera-
peutycznej wiazki protonéw na potozenie maksimum i szerokos¢ poldwkowa
piku Bragga moze by¢ doktadnie okreslony przez zastosowanie symulacji kom-
puterowych wigzki protonéw w napromienianym Srodowisku. Dodatkowo reali-
zacja symulacji za pomoca metody Monte Carlo zapewnia uzyskanie wynikow
wysokiej jako$ci. Zgodnie z zaleceniami zawartymi w raportach Migdzynarodo-
wej Agencji Energii Atomowej (IAEA 1987; IAEA 2000), rozktady dawek po-
winny by¢é wyznaczone w wodzie, poniewaz jej masowe wspétczynniki absorp-
cji i liniowe wspdtczynniki ostabienia pod wzgledem wartosci sa podobne do
analogicznych wspotczynnikéw dla tkanek biologicznych.

Powszechnie stosowanym i zalecanym przez wielu naukowcéw (TANG
SHI-BIAO i in., 2006; MORAVEK i in., 2009) oprogramowaniem do symulacji
wiazek hadronowych metoda Monte Carlo sa opracowane w CERN-ie bibliote-
ki GEANT4 (http://geant4.web.cern.ch; KONEFAL, 2006). Na rys. 6.2 przedsta-
wiono wizualizacje symulacji komputerowej wiazek hadronowych w wodzie,
przeprowadzonej z zastosowaniem oprogramowania GEANT4.

- tory czastek wiazki pierwotnej

tory produktow reakcji jadrowych

alfy 280 MeV

. Lo . . jony "C 1,6 GeV
Rys. 6.2. Wizualizacja toréw czastek w wodzie m—&i__j“’

dla czterech rodzajow wiazek hadronowych -
o podobnym zasi¢gu, wykonana za pomoca bi-
bliotek GEANT4 (KoNEFAt, 2006)

Ze wzrostem masy jonu zmniejsza Si¢ rozproszenie

wiazki. Ponadto w przypadku protondéw, ze wzgledu h—
na maly tadunek i tym samym latwos¢ wnikania

w glab jadra, maja miejsce liczne reakcje jadrowe
uwidocznione w postaci trajektorii produktéw tych <
reakcji 33cm

jony "0 2,6 GeV
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W prezentowanych w tym rozdziale badaniach rozktady dawek byly obli-
czane w fantomie wodnym, ktéry miat ksztatt kuli o $rednicy 5 cm. Detektora-
mi dawek byly wyznaczone w fantomie objgtosci, tzw. detektory logiczne,
w ksztalcie walca o promieniu 5 mm i wysokosci 0,1 mm, utozone wzdtuz osi
wiazki (tj. kierunku propagacji wiazki) w taki sposob, ze prosta prostopadta do
podstawy walca przechodzaca przez jego Srodek pokrywata si¢ z osig wiazki.
Widmo energetyczne wiazki wejSciowej mialo rozktad normalny lub wiazka
byta monoenergetyczna. Podobnie rozkiad przestrzenny wiazki wejsciowej
w plaszczyznie prostopadtej do osi wigzki odpowiadat rozktadowi normalnemu
badZ rozwazana byta wigzka szpilkowa — ,.idealnie skolimowana”, tj. bez roz-
mycia przestrzennego.

6.2. Analiza wynikéw symulacji komputerowych wiazki protonow

Na rys. 6.3 przedstawiono rozktady dawek gtebokosciowych dla monoener-
getycznych wiazek protonéw o energiach z zakresu od 50 MeV do 70 MeV.
Wiazki wchodzace do napromienianego osrodka (wody) byly ,,idealnie skolimo-
wane”, aby wykluczyé ewentualny wplyw rozmycia przestrzennego wiazki na
rozktady dawek. Zatem w rozwazanym przypadku o przebiegu rozktadu dawek
decyduje jedynie energia wiazki wejSciowe;.

Wraz ze wzrostem energii wejSciowej wigzki protonéw rosnie giebokos¢ od-
powiadajaca dawce maksymalnej, tj. maksimum piku Bragga przesuwa si¢
w glab napromienianej objgtosci. W przypadku wigzki o energii 50 MeV maksi-
mum piku Bragga znajduje si¢ na glgbokosci 22 mm, podczas gdy dla protonéw
o energii 70 MeV maksimum dawki wystgpuje na glebokosci 43 mm. Ponadto
szerokos¢ potéwkowa FWHM,, piku Bragga rosnie liniowo z energia wiazki
od wartos$ci 1,5 mm, odpowiadajacej energii protonéw 50 MeV, do wartosci
2,6 mm dla energii 70 MeV. Dla statej liczby protonéw stanowiacych wiazke
liniowy wzrost szerokosci poléwkowej piku Bragga pociaga za soba liniowy
spadek wartosci dawki maksymalnej, bedacej miara nat¢zenia piku Bragga.

Rozmycie energetyczne wiazki wejsciowej jest okreslone przez odchylenie
standardowe SDjy rozkladu normalnego opisujacego widmo energetyczne
wiazki. Na rys. 6.4 przedstawiono zalezno§¢ migdzy odchyleniem standardo-
wym SDp a glebokoscia g, dawki maksymalnej, szerokoscia potéwkowa
FWHM,; i natgzeniem piku Bragga dla protonéw o energii z zakresu od
50 MeV do 60 MeV. Badania przeprowadzono dla wiazki monoenergetycznej
i wigzek o SD;=0,5 MeV i 1 MeV. Wigksze rozmycia energetyczne nie byty
rozwazane, poniewaz norma dla klinicznych wiazek protonowych wymaga, aby
rozmycie energetyczne wiazki nie przekraczato 2% energii Sredniej.
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dawka [Gy]

Okazuje sig, ze rozmycie energetyczne wiazki wyraznie wptywa zaréwno na
glebokos¢ g, dawki maksymalnej, jak i na szeroko$¢ potéwkowa FWHM g
1 natezenie piku Bragga. Szerokos¢ potowkowa FWHM,; wynosi 2,03 mm dla
monoenergetycznej wiazki protonéw o energii 60 MeV i jest prawie trzykrotnie
wigksza (FWHM,,; = 5,86 mm) dla SD;=1 MeV. Jednoczesnie spada wartos¢
dawki maksymalnej o okoto 25%. Wraz ze wzrostem rozmycia energetycznego
wiazki protonéw maksimum piku Bragga przesuwa si¢ w kierunku mniejszych
glebokosci. Dla wiazki o rozmyciu energetycznym SDy = 0,5 MeV przesunigcie
piku Bragga wynosi od 0,2 mm do 0,3 mm w stosunku do wiazki monoenerge-
tycznej, a w przypadku wiazki o SD;=1 MeV to przesunigcie zawiera si¢
w przedziale od 0,4 mm do 0,5 mm.

Na rys. 6.5 zestawiono rozklad dawek glebokosciowych w wodzie dla
wiazki wejSciowej szpilkowej, tj. ,.idealnie skolimowanej”, i dla wiazki wejscio-
wej charakteryzujacej si¢ rozktadem normalnym liczby protonéw w plaszczyz-
nie prostopadlej do osi wiazki. W przypadku rozwazanej wiazki ,,nieszpilko-
wej” szerokos¢ wiazki okreslona przez odchylenie standardowe SD, wymienio-
nego rozktadu przestrzennego protonéw wynosita 2,5 mm, a wigc odpowiadata
wiazce dobrze skolimowanej. Rozwazano wiazki monoenergetycznych protonéw
o energii 60 MeV, aby o r6znicy w przebiegu rozktadu dawek decydowato je-
dynie rozmycie przestrzenne wiazki wejSciowe;.

Analiza uzyskanych rozkladéw pozwolita stwierdzi¢, Zze rozmycie prze-
strzenne wigzki nie wptywa na potozenie maksimum piku Bragga i tylko nie-

0,00014
0.00012
0.0001
8e-05

He-05

SD,: 0 mm. 2.5 mm

4e-05

(J"‘-'r1'rf'rr'."|-'|"'|'|"-'r"'ti‘
0 2 4 6 8 1 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30 32
glebokosé w wodzie g [mm]
Rys. 6.5. Wplyw szerokosci wiazki na rozklad dawek glebokosciowych dla monoenergetycznej
wiazki protonéw o energii 60 MeV (KONEFAL, SZAFLIK, ZIPPER, 2010)

Kazdy z zaprezentowanych rozktadéw dawek, podobnie jak rozktady zamieszczone na rys. 6.3 i 6.4, zostat
uzyskany dla wiazki ztozonej z 10 tys. protonéw
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znacznie zmienia szerokos$¢ piku. Réznica w nate¢zeniach pikéw wynika z fak-
tu, ze czes$¢ poszerzonej wiazki wykracza poza obszar detektoréw logicznych.

Zaprezentowane badania pozwalaja na sformulowanie wnioskéw istotnych
dla radioterapii protonowej nowotworéw oka. Przede wszystkim ze wzgledu na
duzy wplyw widma energetycznego wiazki wejSciowej na rozktad dawek giebo-
kosciowych bardzo wazne jest, aby widmo wiazki wejSciowe]j nie ulegato nawet
matym zmianom w trakcie napromieniania chorego. Ponadto widmo energe-
tyczne wiazki zastosowane w systemie planowania leczenia musi by¢ catkowi-
cie zgodne z rzeczywistym widmem wiazki terapeutyczne;j.

Zaprezentowane w rozdziale széstym badania zostaly w catosci wykonane
w Zaktadzie Fizyki Jadrowej i Jej Zastosowan US. Dalsze badania nad wiaz-
kami hadronowymi beda realizowane we wspotpracy z Instytutem Fizyki Jadro-
wej Polskiej Akademii Nauk w Krakowie-Bronowicach, w ramach Konsorcjum
Narodowego Centrum Radioterapii Hadronowej (NCRH), ktére utworzono
13 wrzesnia 2006 roku. Gtéwnym celem Konsorcjum jest instalacja cyklotronu
produkujacego wiazke protonéw przyspieszanych do energii od okoto 70 MeV
do okoto 250 MeV, co znacznie rozszerzy mozliwosci badawcze i terapeutycz-
ne zwiagzane z wiazka protonowa. W przysziosci planuje sie wybudowanie
w V}/Zarszawie dedykowanego osrodka klinicznego z akceleratorem jonéw weg-
gla “C.
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Adam Konefat

Application of nuclear physics
for solution of problems of the contemporary radiotherapy

Summary

The progress that has been made in radiotherapy lately besides unquestionable advantages,
originated many new problems which can be known and even partially or completely solved by
means of experimental and computational methods used in nuclear physics. The purpose of this
book is a presentation of the contribution of nuclear physics in solving the problems of the con-
temporary radiotherapy.

Reduction of the irradiated field in teleradiotherapy saves healthy tissues located close to tu-
mours. However, it needs a precise localization and immobilization of a patient and a control of
its position during an irradiation séance. Therefore the experimental methods of nuclear physics
were inculcated to the clinical practice. These methods are based on the use of the various type
detectors of ionizing radiation, making it possible to control correctness and repeatability of a co-
urse of a irradiation process of a patient. One of the base methods to control a dose delivered to
patients is in vivo dosimetry described in the first chapter of this book.

The contemporary planning systems take very accurate 3-D images of a patient’s anatomy
and a localization of a tumour into account. However, they need many parameters and characteri-
stics. The knowledge of the therapeutic beam spectra is particularly significant. The accurate de-
termination of such spectrum is not easy because of high radiation intensity in the therapeutic
beam and a broad energy range of radiation. There are experimental methods to derive the spectra
of therapeutic beams. However, the computer calculations based on the Monte Carlo method are
a current standard. The methods of a obtention of the therapeutic beam energy spectra are descri-
bed in the second chapter of this book.

Undesirable consequence of an increase of radiation energy in radiotherapy is a neutron con-
tamination of the therapeutic X-ray and electron beams. This contamination causes an additional
total body neutron dose to patients. Moreover, nuclear reactions induced by the neutrons are the
main factor of radioactivity inside a radiotherapy facility. The methods of a determination of neu-
tron fluence and an identification of induced radioisotope and occurred nuclear reactions are di-
scussed in the third and fourth chapter.

The photon needle is a relatively new technology applied in a clinical practice since 1992.
First versions of this device were characterized by a significant decrease of their efficiency appe-
aring even during a radiotherapy treatment. This defect was eliminated. However, it is still a big
problem to get an uniform dose distribution in an irradiated area. In connection with this fact it is
important to perform measurement verifying the uniformity of a dose distribution for each photon
needle used in a clinical practice. Results of the measurements testing the Intrabeam system —
the photon needle by Photoelectron Corporation & Carl Zeiss Surgical were presented in the fi-
fths chapter.
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The proton radiotherapy of eye tumours is widely used among the hadrontherapy methods be-
cause of a high level of curability. Such therapy requires a high precision of a tumour irradiation
and also an accurate determination of influence of the beam parameters as mean energy, an ener-
gy and spatial spread of the proton beam on the dose distribution. The determination of depen-
dence between the proton beam parameters can be carried out with the use of computer
simulations based on the Monte Carlo method ensuring a good quality of the obtained results.
Investigations of the dependence between the parameters of a proton beam and the dose distribu-
tion, performed by computer simulations basing on the GEANT4 code are presented in the sixth
chapter of the book.



Adam Konefat

Der Kernphysikanteil
in die Losung der gegenwartsnahen Bestrahlungstherapieprobleme

Zusammenfassung

Der Forschritt, der in den letzten Jahren in der Bestrahlungstherapie gemacht wurde, auer
unstreitigen Vorteile viele neue Probleme verursachte. Die Erkenntnis dieser Probleme und in vie-
le Zufille teilweise oder komplett Auflosung ist nur moglich wenn man die experimentelle und
rechnerische Methoden, die in Kernphysik angewandt sind, wendet an. Das Ziel dieses Buches ist
der Ausweis des Kernphysikanteils in die Losung der gegenwartsnahen Bestrahlungstherapiepro-
bleme.

Die Verengung der bestrahlten Zone in der Bestrahlungstherapie schont die gesunde Gewebe,
die sich in der Nahe von der Krebsgewebe befinden, es erfordert aber sehr prizise Lagerung und
Inbetriebnahme des Patienten und der Kontrolle seiner Position wihrend der Bestrahlungsitzung.
Im Zusammenhang mit das die aus der Kernphysik geschopfte experimentelle Methoden, die auf
der Verwertung verschiedener Detektors fiir ionisierende Strahlung basieren, wurden in das klini-
sche Praxis eingearbeitet. Diese Methoden erlauben die Richtigkeit und Wiederholbarkeit des
Verlaufs des Patienten Bestrahlungstherapieprozess kontrollieren. Die Dosimetriemethode in vivo
ist eine auf der grundlegenden Kontrollmethode der Dose, der der Patienten verabreichen wird.
Man kann dariiber in dem ersten Kapitell des Buches lesen.

Gegenwartsnahe Systeme der Sanierungplanung beriicksichtigen prizise dreidimensionale
Bilder des Patientenanatomie und Geschwulstlokalisation. Diese Systeme erfordern gute Wissen
vieler Parameter und Charakteristiken u.a. Energiespektrum des therapeutischen Strahles. Riicks-
ichtlich der groflen Strahlungintensitit innerhalb der therapeutischen Strahlen und moglich breiten
energetischen Bereiches, genaue Vorgabe des Spektrums ist nicht einfach. Es gibt experimentelle
Methoden, aber die Markierung des Spektrum in Anlehnung an die Computerrechnungen (Simu-
lationen), die auf der Monte Carlo Methode basieren, ist heutzutage geltender Standard. Die Pro-
bleme, die mit der Markierung des Energiespektrums verbunden sind, wurden in den zweiten
Kapitell besprochen.

Eine unerwiinschte Konsequenz des Anstiegs der Strahlungsenergie, die in der Bestrahlung-
stherapie angewendet wird, ist die Verschmutzung den Strahlen in der Rontgenstrahlung und
Elektronen mit der Neutronstrahlung. Die Verschmutzung der therapeutischen Strahlen verursacht
viele Probleme — die Patienten bekommen zusitzlich unerwiinschte Strahlungsdose auf der gan-
zen Korper, und die von der Neutronen verursachte Kernreaktionen sind den Hauptfaktor, der
Radioaktivitit in den Bestrahlungstherapieraum induziert. In den dritten und vierten Kapitell sind
die Methoden der Markierung des Neutronenfluenzes, Identifikation entstehender Radioisotopen
und untergehende Kernreaktionen besprochen.

Die Photonnadel ist relativ eine neue Technologie, die in der klinische Praxis seit 1992 ange-
wendet wurde. Die erste Versionen dieses Gerites charakterisierten sich durch den erheblichen
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Leistungsabfall, der sogar wihrend der Sanierung erschien. Dieser Defekt der Photonadel wurde
aber sehr schnell eliminiert. Das Gewinnen der homogenen Aufspaltung der Dose in der strahlen-
de Zone ist immer ein brennendes Problem. Im Zusammenhang mit das ist es sehr wichtig um
die Vermessungen, die die Homogenitit der Doseaufspaltung fiir jede Photonnadel, die in klini-
sche Praxis benutzt wird verifizieren, zu machen. Die Vermessungen, die Intrabeam System —
Photonnadel der Firma Photoelectron Corporation & Carl Zeiss Surgical priiften, sind in den fiin-
ften Kapitell présentiert.

Die Proton Radiotherapie des Augapfelmelanomes ist aus den Hadronentherapiemethoden
sehr oft angewendet, weil sie ein hohes Sanierungslevel hat. Diese Therapie erfordert eine grofie
Prizision wihrend der Bestrahlung der Geschwulst, und auch genaue Bezeichnung des Einflusses
der Parameter des therapeutischen Strahles wie Mittelenergie, energetische und rdumliche Auswa-
schung des Protonsstrahles fiir die Doseaufspaltung. Die Die Markierung des Zusammenhangs
zwischen Protostrahlparameter und der Aufspaltung kann mit Hilfe der Computersimulationen,
die auf die Monte Carlo Methode basieren durchgefiihrt. Diese Methode gewihrleistet hohe Qua-
litdt von der erhaltenen Ergebnisse. Die Untersuchung des Zusammenhangs zwischen oben ge-
nannten Protonstrahlparameter und der Strahlenaufspaltung, die mit der Hilfe der
Computersimulationen die auf die GEANT4 Software basieren, durchgefiihrt sind, machen der
Inhalt des sechstes Kapitell aus.
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