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1. Cel pracy

Jednym z problemdéw towarzyszgcych planowaniu radioterapii pacjentéw z endoprotezami
(gtéwnie stawdw biodrowych) jest niedoktadnos¢ algorytmu obliczajgcego rozktad dawki w systemie
planowania leczenia dla obszaru bezposrednio za proteza, na granicy osrodkéw tkanka — proteza.
Przygotowanie planu leczenia, tj. trojwymiarowej symulacji rozktadu dawki w ciele pacjenta, dla
takiej grupy pacjentéw zwigzane jest z potrzebg zmierzenia sie z problemami natury fizycznej, takimi
jak utwardzanie wigzki czyli przesuniecia sie widma energetycznego wigzki terapeutycznej w strone
wyzszych energii, absorpcje promieniowania w element metalowy o duzej gestosci, wtérne
narastanie dawki na granicy osrodkéw czy znaczgce ostabienie natezenia wigzki promieniowania.

Oprécz niezwykle precyzyjnych systemow planowania leczenia (TPS - Treatment Planning
System), korzystajgcych z zaawansowanych algorytméw oraz technik pozwalajgcych na bardzo
doktadne modulowanie rozktadu dawki, realizacja przygotowanego planu zalezy od precyzji i
stabilnosci zrédta promieniowania, ktdrym jest medyczny przyspieszacz liniowy dziatajgcy w pewnym
zakresie tolerancji mechanicznej oraz elektronicznej. Niezbednym jest wiec zweryfikowanie
zgodnosci rozktadu dawki zaplanowanej z jej rzeczywistym rozktadem. Ponadto, gdy w leczonym
pacjencie znajdujg sie obiekty o znacznie rdznigcej sie gestosci (np. protezy), nie bedace standardowo
przewidziane w TPS, wydaje sie by¢ niezbednym okreslenie i uzyskanie wiedzy na temat zmiany
dawki majacej miejsce na granicy wspomnianych osrodkéw. Taka wiedza pozwoli na upewnienie sie
czy techniki sg realizowane poprawnie, zgodnie z obliczconymi warto$ciami.

Celem niniejszej pracy jest weryfikacja zaplanowanej dawki promieniowania jonizujgcego na
granicy osrodkéw tkanka-endoproteza stawu biodrowego podczas radioterapii. Zaprojektowano
fantom wypetniony woda - bedaca dobrym ekwiwalentem tkanki miekkiej - z umieszczonymi
wewnatrz, elementami kostnymi (imitujgcymi staw biodrowy) oraz metalicznymi (endoprotezami
stawu biodrowego). Na ich powierzchni zostaty umieszczone dozymetry termoluminescencyje (TL)
na bazie fluorku litu, LiF. Napromieniania odbyty sie przy uzyciu akceleratoréw medycznych firmy
Varian Medical Systems w Centrum Onkologii w Krakowie, dysponujgcych energiami wigzek

fotonowych 6 i 18 MeV, standardowo wykorzystywanych przy radioterapii.
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2. Wprowadzenie

Z powodu choréb nowotworowych umiera na $wiecie w ciggu roku ponad 8 min ludzi. W
skutek dziatania réznego rodzaju nowotworéw, w Polsce rok rocznie umiera ponad 105 tysiecy oséb z
czego okofto 100 tysiecy zgondéw zwigzanych jest z nowotworami ztosliwymi [1]. Do najczesciej
wystepujacych (o najwiekszym wspodtczynniku zachorowalnosci) wsréd mezczyzn nalezg nowotwory
ptuc (17,7%), gruczotu krokowego (17,4%), okreznicy (7,0%), pecherza moczowego (6,5%) oraz
odbytnicy (4,4%). Wsrdd kobiet natomiast dominujg nowotwory piersi (22,2%), ptuc (9,2%), trzonu
macicy (7,6%), okreznicy (6,2%) oraz jajnika (4,6%)[1][2].

Postep technologiczny, pozwala obecnie na wybdér wielu drég leczenia pacjentéw, ktérzy
zapadli na chorobe nowotworowag. Gtéwne z nich to:

» leczenie chirurgiczne,

» chirurgia robotowa,

» leczenie systemowe (np. chemioterapia, hormonoterapia czy immunoterapia),

» medycyna nuklearna,

» radioterapia.

Kazda z wyzej wymienionych sciezek leczenia pacjenta posiada zalety oraz wady. Czesto
wykorzystuje sie réwniez tzw. leczenie skojarzone — polegajgce na pofaczeniu réinych metod.
Leczenie skojarzone stosuje sie do wiekszosci nowotwordéw ztosliwych, daje bowiem najlepsze
efekty i szanse na wyleczenie lub dlugotrwatg remisje, czyli brak nawrotdw choroby
nowotworowej. Operacja chirurgiczna lub radioterapia mogg doszczetnie zniszczy¢ pierwotne
ognisko wiekszosci ztosliwych guzéw litych. Natomiast chemioterapia, jako metoda leczenia
systemowego, moze walczyé z potencjalnymi mikroprzerzutami komodrek nowotworowych z
pierwotnego ogniska.

Niniejsza praca poswiecona zostanie rozwazaniom zwigzanym z jedng z wyzej
wymienionych metod leczenia choréb nowotworowych — radioterapisa.

Radioterapia zwigzana jest ze specyficznym oddziatywaniem promieniowania jonizujacego z
materiag — w rozwazanym przypadku z organizmem ludzki. Najczesciej wykorzystywane jest
promieniowanie fotonowe, w zakresie energetycznym pozwalajgcym na wywotanie lawinowej
jonizacji osrodka. Obecnie jako Zrédto ww. promieniowania do celdw terapeutycznych najszerzej
wykorzystywane sg medyczne akceleratory liniowe elektronéow, bedacych zrédtem rentgenowskiego
promieniowania hamowania. Wiecej informacji na temat technik stosowanych standardowo w
leczeniu radioterapeutycznym oraz wykorzystanych na potrzeby niniejszej pracy, pojawi sie w
kolejnych rozdziatach. W tym miejscu nalezy natomiast nadmieni¢, iz dla rozréznienia wigzki

fotonowej i elektronowej, przyjeto sie w $rodowisku radioterapeutycznym wyraza¢ energie
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generowanego promieniowania fotonowego w jednostkach potencjatu przyspieszajgcego pierwotny
strumien elektronéw (MV) natomiast energie wigzki elektrondw wyraza sie jako wartos¢ energii
(nominalnej) osigganej przez elektrony — np. 10 MeV. Dlatego tez, gdy mowa o wigzkach o energii np.
6 MV — oznacza to wigzke promieniowania fotonowego powstajgcego w wyniku wyhamowania
wigzki elektrondw przyspieszonych do energii 6 MeV. Promieniowanie powstajgce w wyniku
wyhamowywania wysokoenergetycznych elektrondw charakteryzuje sie ciggtym widmem
energetycznym o energii maksymalnej réwnej energii elektronéw inicjujgcych proces jej
powstawania.

W przypadku radioterapii - sukces lub niepowodzenie leczenia w ogromnej mierze zalezy od
doktadnosci rozktadu okreslonej dawki zaaplikowane] pacjentowi. W wielu przypadkach zmiana
powyzszej wielkosci o 3-4% moze powodowaé niepowodzenie catej terapii. Zaréwno wytyczne
krajowe jaki miedzynarodowe dotyczace spdjnosci i doktadnosci w dozymetrii promieniowania
jonizujacego, skupig sie na jednorodnych osrodkach (np. woda), jednakze ludzkie ciato ztozone jest z
elementow rdznigcych sie pod wzgledem gestosci (kosci, ptuca, zeby, miesnie) [3]. Dodatkowo,
oprécz naturalnych heterogenicznych struktur, coraz czesciej spotyka sie réwniez ciata obce, np.
protezy biodra, ndg i ramienia, prety chirurgiczne, stenty i wypetnienia stomatologiczne.

Jednym z probleméw towarzyszacych planowaniu radioterapii dla pacjentéow z
endoprotezami (gtéwnie stawdw biodrowych) jest niedoktadnos¢ algorytmu obliczajgcego rozktad
dawki w systemie planowania leczenia dla obszaru bedacego w bezposrednim sgsiedztwie ze
strukturami znaczgco réznigcymi sie pod wzgledem gestosci, czyli np. na granicy osrodkéw tkanka —
proteza. Przygotowanie pacjenta do leczenia z uzyciem promieniowania jonizujgcego wymaga
wykonania obrazowania metoda rentgenowskiej tomografii komputerowej, dajgcej informacje o
pochtanianiu przez dane medium promieniowania. Informacje te sg konieczne do wykonania
komputerowego planu leczenia, tj. symulacji tréojwymiarowego rozktadu dawki w ciele pacjenta. Ze
wzgledu na wykorzystanie wysokoenergetycznego promieniowania jonizujgcego, w trakcie leczenia
pacjentow po przebytym zabiegu implantacji protezy dawka dostarczona w trakcie sesji
terapeutycznej moze znaczgco roznic sie od pierwotnie zatozonej (przygotowanej i obliczonej przez
system planowania leczenia). Wspomniang zmiang moze by¢ podniesienie lub obnizenie dawki na
granicy osrodkéw — nawet do okoto 20% [4] — wynikajace ze zmiany charakterystyki wigzki
promieniowania (patrz rozdziat 6.4). Tak duzy wzrost deponowanej energii w tkankach leczonych
pacjentow moze doprowadzi¢ do zmian koséca, prowadzacych do ztaman w obrebie stawu
biodrowego lub nawet martwicy i ostabienia osadzenia implantu.

Celem zweryfikowania dawki promieniowania jonizujgcego na granicy osrodkow tkanka-

proteza zostat uzyty fantom wykonany z PMMA (polimetakrylan metylu) wypetniony woda - bedaca
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dobrym ekwiwalentem tkanki miekkiej - z umieszczonymi wewnatrz, w stojaku (réwniez wykonany z
PMMA) elementami imitujgcymi staw biodrowy oraz metalicznymi (endoprotezami stawu
biodrowego). Na powierzchni tgczacej obydwa elementy zostaty umieszczone detektory
termoluminescencyjne majace za zadanie zweryfikowac rzeczywistg dawke kumulujgca sie w tkance
na granicy osrodkéw. Samo napromienianie odbyto sie przy uzyciu akceleratoréw medycznych firmy
Varian Medical Systems (NIO-PIB w Krakowie), dysponujgcych energiami wigzek fotonowych 6 i 18

MV standardowo stosowanych przy radioterapii pacjentéw ze zmianami nowotworowymi.

3. Oddzialywanie promieniowania jonizujacego z materia

Zagadnienie oddziatywania promieniowania jonizujgcego z materig jest opisane w wielu
monografiach [5]-[14]. Ponizej zostang omdwione tylko te zagadnienia, ktdre sg bezposrednio
zwigzane z tematem rozprawy, czyli sposobami obliczania rozktadu dawek w czasie radioterapii. W
szczegblnosci omowione zostang gtdwne efekty oddziatywania wysokoenergetycznego
promieniowania fotonowego o ciggtym rozktadzie energii, uzyskiwane w akceleratorach medycznych.
Omowione zostang takze oddziatywania elektrondéw z materig poniewaz witasnie elektrony wtdrne
(powstate w wyniku oddziatywania fotondéw), odgrywajg gtdwng role w koricowym procesie

deponowania energii w ciele pacjenta.

3.1.Promieniowanie fotonowe

Natezenie wigzki fotonowej przechodzac przez osrodek materialny ulega ostabieniu, co
oznacza, ze jedynie cze$é fotondw oddziatuje z materiatem osrodka: fotony nie oddziatujgce po
przejsciu przez osrodek posiadajg takg sama energie jak przed wejsciem — stanowig czes$é¢ wigzki
pierwotnej. Prawdopodobiefistwo oddziatywania fotondw z osrodkiem jest opisywane przekrojem
czynnym — o, ktory zalezy zaréwno od wtasciwosci osrodka jak i od energii fotondw. Poza
nieoddziatujgcymi fotonami, osrodek mogg opusci¢ rowniez fotony wtdrne (rozproszone) — powstate
w wyniku zachodzenia réznych zjawisk, posiadajgce nizszg energie od fotonéw pierwotnych oraz
rozne kierunki poruszania sie wzgledem wigzki pierwotnej.

Ludzkie ciato sktada sie z wielu tkanek i narzaddéw, ktdre posiadajg odmienne witasciwosci
fizykochemiczne. Powoduje to, iz prawdopodobiedstwo wystgpienia zjawisk zwigzanych z
oddziatywaniem fotondw z materig jest rézne w roéznych jej miejscach. Spadek liczby fotonow
przechodzacych przez dany osrodek obrazuje prawo Lamberta:

N = Nye HAx (1)
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Gdzie: No— liczba fotonéw w wigzce pierwotnej, Ax — grubos¢ warstwy osfabiajgcej, p - liniowy
wspotczynnik ostabienia (U = n-c, gdzie n jest iloscig atomow w jednostce objetosci). Zaktada sie, ze w
obrebie warstwy Ax, gestosé osrodka jak i energia promieniowania nie ulega zmianie.
Dla danego materiatu, celem uniezaleznienia wspdtczynnika p od stopnia skompresowania danego
osrodka, dzieli sie go przez gestos¢ rozpatrywanej materii, uzyskujgc tzw. masowy wspdétczynnik
ostabienia (u/p [m?/kg]) charakterystyczny dla danego materiatu. Czesto stosowanym w praktyce
parametrem jest tzw. warstwa potéwkowa (HVL — Half Value Layer), czyli grubos¢ warstwy danego
materiatu, ktéra powoduje zmniejszenie ilosci fotondw w wigzce o 50%.
Wz6r Lamberta jest poprawny dla skolimowanej wigzki. Dlatego, celem ostabienia promieniowania
okreslong ilos¢ razy (krotnosc¢), nalezy uzy¢ grubszej ostony niz wynika to bezposrednio z wzoru
Lamberta. Zwykle do powyiszego wzoru wprowadzany jest czynnik B (mnoznik), ktéry zalezy od
energii promieniowania, wymiarow ostony i odlegtosci warstwy ostabiajgcej od zrédta. Wzér
przyjmuje wtedy postac:
N = NyB(x,E,)e HAx (2)

Czynnik B jest wyznaczany eksperymentalnie (moze przybiera¢ wartosci od 1 do 100) i
najczesciej wykorzystywany przy wyznaczaniu oston w ochronie radiologicznej[15][16].

Oprdcz znajomosci zmiany strumienia fotondw rozwaza sie rowniez bilans energetyczny —
energia kinetyczna wtdrnych elektronéw najczesciej zostaje catkowicie zaabsorbowana w osrodku,
natomiast energia fotondw moze czesciowo uchodzi¢ z osrodka. Energia padajgcego strumienia

energii (J) zaabsorbowana w jednostce objetosci absorbentu w jednostce czasu dana jest wzorem:

d
_] = JUs 3

dx
gdzie: us — wspotczynnik absorpcji.
Réznica pomiedzy ps a | pochodzi gtéwnie od efektu Comptona (réznice widoczne w przedziale
energetycznym od 0,01 MeV do 10 MeV) [17].

W skutek oddziatywania jonizujgcego promieniowania fotonowego z osrodkiem moze
powstac¢ zaréwno elektron, pozyton jak i foton rozproszony. Proces ten, bedzie powtarzany do
momentu az foton nie opusci oérodka lub jego energia nie spadnie ponizej energii jonizacji. Srednio
aby zamienié¢ energie padajgcego kwantu promieniowania jonizujgcego na energie elektrondéw
potrzeba okoto 30 zdarzen (efekt fotoelektryczny, efekt Comptona, kreacja par) (Rys. 1) [18][19].

Wiedza na temat proceséw zachodzacych w osrodku, w ktdrym propaguje wigzka
promieniowania fotonowego (X lub vy), jest niezbedna do prawidiowego obliczenia dawki

pochtonietej w danym miejscu tzn. energii promieniowania pochtonietej przez tkanke w ktérej

promieniowanie propaguje. Obecnie, najdoktadniejsza metodg stuzgcg do przeprowadzenia
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wspomnianych obliczen jest metoda Monte Carlo (MC) zwigzana ze statystycznym przewidywaniem
prawdopodobienstwa zachodzenia zdarzen prowadzacych do depozycji energii. Wiekszosé energii
kinetycznej jakg pierwotnie uzyskuje elektron zostanie zamieniona w ciepto na skutek oddziatywan z
czasteczkami osrodka. Z uwagi jednak, na skutki biologiczne jakie mogg mieé¢ miejsce w organizmach
zywych, najistotniejsze sg procesy jonizacji oraz wzbudzania atoméw, poniewaz zaktywowane atomy
i/lub czasteczki (np. wolne rodniki) bardzo fatwo wchodzg w reakcje chemiczne moggce prowadzi¢ do

uszkodzen w materiale biologicznym (patrz rozdziat: 6.4).

Ekspozyjca:

(Kwant promieniowania
jonizujacego pada na
uktad)

Oddziatywanie z materig osrodka:
efekt fotoelektryczny
efekt Comptona

kreacja par elektron-pozyton

Promieniowanie

rozproszone Szybki

elektron

Strata energii
elektronu wzdiuz
toru ruchu

Promieniowanie
hamowania

Jonizacja
Wzbudzenie

Rozerwanie wigzan
czasteczek

Zmiany
Chemiczne

Zmiany
Biologiczne

Rys. 1. Mechanizmy oddziatywania jonizujacego promieniowania fotonowego z materig

3.1.1. Rozpraszanie komptonowskie

W przypadku radioterapii, efektem przyczyniajgcym sie w najwiekszym stopniu do
deponowania energii w postaci dawki promieniowania jonizujgcego w osrodku w ktérym propaguje
kwant, jest rozpraszanie komptonowskie. W jego wyniku powstaje nowy kwant promieniowania oraz

rozproszony elektron. Ma ono miejsce gdy energia wigzania elektronu jest znacznie mniejsza od
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energii padajgcego fotonu. W materii organicznej efekt Comptona dominuje dla szerokiego zakresu
energii promieniowania od kilkudziesieciu keV do kilku MeV.

Jezeli energia fotonu jest poréwnywalna lub wieksza od energii spoczynkowej elektronu,
Eoe = moc? = 511 keV, zaktada sie, ze wszystkie elektrony materii sg swobodne. Wtedy, korzystajac z
korpuskularnej natury promieniowania fotonowego wzajemne oddziatywanie foton-elektron mozna
rozpatrzy¢ na zasadzie zderzenia elastycznego. Prowadzi to do wyrazen na zalezne od kata
rozproszenia, 0, energie rozproszonego fotonu i elektronu. Stad foton rozproszony pod katem ©

posiada energie hv' opisang wzorem [3]:

hv
' = —— @)
1+ B (1 —cosH)
wybity elektron natomiast:

5

hv-(él—v(l—cosﬁ)) ©)

0e
E, =

1+ g—v(l—cose)
le

gdzie E;. — energia elektronu przed zderzeniem, hv — energia padajgcego fotonu.

Zauwazalnym jest, ze nawet w skrajnym przypadku rozpraszania wstecznego, odrzucony elektron nie
przejmuje catej energii niesionej przez pierwotny foton. Moze on zostaé¢ wybity w zakresie kgtowym
od 0° do 90°, natomiast foton moze zostac¢ rozproszony pod dowolnym katem.

Z punktu widzenia wyznaczania rozktadu dawki promieniowania podstawowe znaczenie ma
okreslenie prawdopodobienstwa rozproszenia elektronu i fotonu pod okreslonym katem brytowym
Q). Prawdopodobienstwo to jest podane w postaci tzw. rézniczkowego przekroju czynnego, do/dQ
wzorem Kleina-Nishiny. Wzér ten wyprowadzany jest przy zatozeniu pomijalnie matej, w stosunku do
energii fotonu, energii wigzania elektronu. Wzér Kleina-Nishiny odnosi sie do pojedynczego
elektronu, wiec wraz ze wzrostem gestosci elektrondw w materiale absorbentu
prawdopodobienstwo z jakim zostanie rozproszony kwant promieniowania pochodzacy z wigzki
pierwotnej bedzie rosto proporcjonalne do efektywnej liczby atomowej Z absorbentu [3][17]:

do . 2( 1 )2 1 + cos?8 L a?(1 — cos 0)? (6)
aa - “o\ry a(1l — cosB) 2 (14 cos?0)[1+ a1l —cosB)]

gdzie: a = hv/m 2 natomiast ro = 2,82 - 1075 m - klasyczny promien elektronu.
0

Jednym z wnioskédw wynikajgcych z analizy powyzszego rdézniczkowego przekroju czynnego jest fakt,
ze dla duzych energii fotonéw (rzedu MeV i wiekszych) istnieje wyrazna tendencja do ich
rozpraszania w przéd (Rys. 2). Z przedstawionego ponizej wykresu (Rys. 2) wida¢ réwniez, ze dla

matych energii promieniowania (E = 60 keV) prawdopodobienstwo rozproszenia jest dos$c
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rownomiernie roztozone w kazdym kierunku (np. rozproszenie wsteczne jest o ok. 30% mniej

prawdopodobne od rozpraszania w przdd).

90

8e-030
120 60
— G0keV
— 511keV
1.48MeV
. ) — 10MeV
150 30
“1.46MeV"
B0keV 511KeV /e
180 ............... ............... : ‘ ................................ D
10MeV
150 N 30
120 60
80

Rys. 2. Rézniczkowy przekrdj czynny na rozpraszanie Comptona na swobodnym elektronie dla réznych wartosci energii
wigzki padajacej [18]

Po przecatkowaniu powyzszego rownania po petnym kacie brytowym, uzyska sie catkowity
przekrdj czynny o na omawiane rozproszenie [17]:

_, e2 \V(1+a[20+a) In(1+2a) JInd+20)  1+3a (7)
Or = o myc? az [ 1+ 2a a a (1+2a)?

Z analizy przekrojow czynnych dla poszczegdlnych zjawisk wymienionych w niniejszym
rozdziale (patrz kolejne podrozdziaty) wynika, iz zjawisko Comptona bedzie posiada¢ najwieksze
prawdopodobienstwo zachodzenia (najwieksza warto$¢ przekroju czynnego) w poréwnaniu do
innych mozliwych zjawisk, w przedziale energetycznym pomiedzy stu kilkudziesiecioma keV a
kilkoma MeV. Warto zauwazy¢, ze dla niskich energii (znacznie mniejszych od energii spoczynkowe;j
elektronu) prawdopodobienstwo zachodzenia zjawiska Comptona bedzie mniejsze niz
prawdopodobienstwo zachodzenia zjawiska fotoelektrycznego. Natomiast gdy energia fotonu bedzie
znacznie wyzsza, wspomniana funkcja maleje ustepujgc miejsce innemu zjawisku — kreacji par.

Dodatkowo, gdy przekréj czynny na efekt Comptona (wzér nr (7)) przemnozony zostanie

!
przez utamek energii (h” — hv /hv) przekazanej w zderzeniu elektronowi, mozna otrzymac przekroj
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czynny na absorpcje. Mdéwi ona o tym, jakie jest prawdopodobienstwo przekazania elektronowi
okreslonej energii w procesie zderzenia.

Wz6r Kleina-Nishiny zostat wyprowadzony przy zatozeniu ze elektron, na ktérym nastepuje
rozproszenie jest nie zwigzany z atomem. W rzeczywistosci jednak elektrony w atomie sg z nim
zwigzane, zatem energia padajgcego fotonu zostanie po czesci wykorzystana na wybicie elektronu z
atomu, a czesciowo na nadanie mu pewnej energii kinetycznej — bedzie to miato wptyw na katy i
energie rozproszonego fotonu oraz wybitego elektronu. Dodatkowo czes¢ energii oraz pedu fotonu
zostanie przekazana zjonizowanemu atomowi. Zmiana prawdopodobienstwa zachodzenia zjawiska
Comptona w przypadku uwzglednienia energii wigzania dla materiatu budujacego organizmy zywe
(wegla) wynosi okoto 1,6% - dla materiatdw o zwiekszajgcej sie liczbie atomowej wzrasta, co
zwigzane jest z wzrostem energii wigzania elektronéw na wewnetrznych orbitach np. dla wapnia —
zmiana obliczonego prawdopodobiefdstwa wynosi okoto 6,2% [3]. W przypadku materiatu o
niejednorodnej gestosci oddziatujgcego z kwantem promieniowania jonizujgcego nalezy zwrdcicé
uwage rowniez na sktad, utozenie, rozmiar i mase danego osrodka. Dlatego moze okazaé sie
wygodniej postuzy¢ masowym wspodtczynnikiem rozproszenia komptonowskiego. Okazuje sie, ze
wspotczynnik ten dla atomdéw z matg liczbg atomowa ,,Z” jest proporcjonalny do gestosci osrodka.

Rozpraszanie Comptona prowadzi do duzych zmian zaréwno energii jak i kierunku fotonéw
padajacych. Biorgc pod uwage duzy udziat tego procesu w catkowitym prawdopodobienstwie
oddziatywania promieniowania z materig (w rozpatrywanych w niniejszej pracy przypadkach) mozna
sformutowac dwa whnioski. Pierwszy zwigzany jest z faktem, iz w rozpatrywanych przypadkach efekt
Comptona jest gtownym Zrédtem promieniowania rozproszonego (szczegdlnie dla energii rzedu
kilkudziesieciu keV). Drugi natomiast — dotyczacy wiekszych energii (kilka, kilkanascie MeV, czyli
takich z jakimi mamy do czynienia w radioterapii) — méwi, ze efekt Comptona posiada najwiekszy
wkfad w depozycje energii promieniowania w materiale absorbentu. Mozna zauwazy¢ wzrost w
energii przekazywanej elektronowi wraz ze wzrostem energii wigzki pierwotnej (np. dla 1MeV —
przekazane zostaje ~45% energii wybitemu elektronowi, a przy 10MeV — ~70%) [19]. Z punktu
widzenia dawki zaabsorbowanej przez materiat, w ktérym promieniowanie propaguje, duzg role
odgrywa ilos¢ energii przekazanej elektronom osrodka. Im wieksza przekazana energia tym dalszy
zasieg wybitej czgstki od miejsca pierwotnego efektu, a tym samym bardziej rozmyty oczekiwany
rozktad dawki. Poniewaz ilos¢ przekazanej energii moze waha¢ sie od zera do jej catkowitej ilosci
posiadanej przez foton, wygodnie jest postuzy¢ sie parametrem sredniego transferu energii do
elektronu. W przypadku omawianego efektu przy najbardziej prawdopodobnym rozproszeniu fotonu
w tyt wystepuje maksymalny przekaz energii a przy rozproszeniu w przod transfer energii jest

minimalny [19]. Aby obliczyé wartosé przekazanej elektronom energii nalezy postuzy¢ sie ww.
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przekrojem czynnym na absorpcje. Dla niewielkich energii fotonu padajgcego (~10keV) transfer
energii jest rowniez niewielki (okoto 10%). Wartos¢ ta wzrasta wraz ze wzrostem energii i osigga

maksimum w przedziale 0,3-1MeV [19].

3.1.2. Zjawisko fotoelektryczne

Zjawisko fotoelektryczne obok rozpraszania komptonowskiego odgrywa istotng role w
diagnostyce medycznej, jakkolwiek jest rownie istotne w terapii.

Efekt fotoelektryczny zwigzany jest z catkowitym pochtonieciem fotonu przez atom osrodka
skutkiem czego nastepuje wybicie elektronu silnie zwigzanego z atomem. Opisywane zjawisko, z
najwiekszym prawdopodobienstwem, zachodzi dla elektronéw znajdujgcych sie na wewnetrznych
orbitach K oraz L [20]. Tak wybity elektron jest nazywany fotoelektronem. Do efektu
fotoelektrycznego moze dojs¢ jedynie pod pewnymi warunkami — energia fotonu padajgcego na
atom osrodka musi bys$ co najmniej rowna lub wieksza od energii wigzania elektronu na danej orbicie
— istnieje wiec pewna graniczna czestotliwos¢ fali (energia fotondw), ponizej ktorej efekt
fotoelektryczny nie wystgpi [20][21].

Wybity fotoelektron posiada energie kinetyczng rdwng rdznicy energii fotonu padajgcego i
energii wigzania. Elektron taki moze jonizowaé osrodek na swojej drodze lub np. utracié¢ posiadang
energie w skutek wytwarzania w tkankach promieniowania hamowania. Energie tak powstatych
fotondéw sg na tyle niewielkie, iz cata ich wartosé zostaje zaabsorbowana w organizmie. W skutek
opuszczenia przez elektron atomu, w powtoce atomowe] pozostaje po nim puste miejsce. Atom
bedzie wiec dazyt do uzyskania stanu stabilnego albo poprzez przeskok elektronéw z dalszych powtok
czemu towarzyszy emisja promieniowania charakterystycznego, albo emisja tzw. elektronu Augera.
Dzieki emisji promieniowania charakterystycznego atom pozbywa sie nadmiaru energii
pochodzgcego z rdznicy energetycznej pomiedzy odpowiednimi orbitalami, przyktadowo: gdy z orbity
K zostaje wybity fotoelektron, na jego miejsce spada elektron z orbity L i emitowany jest kwant
promieniowania charakterystycznego. Gdy atom posiada wiekszg ilosci orbit (wiekszg liczbe
elektronéw) moze on pozby¢ sie nadmiaru energii poprzez wyrzucenie z atomu (np. z orbity M)
elektronu o energii réwnej nadmiarowi posiadanej energii pomniejszonej o energie wigzania na danej
orbicie (np. wspomnianej orbicie M). Elektronéw Augera moze by¢ emitowanych nawet kilka z
jednego atomu. Prawdopodobienstwo zajscia jednego lub drugiego procesu zalezy od liczby
atomowej: dla atomdw lekkich — tj. o niskiej liczbie atomowej — emisja elektronu Augera zachodzi
znacznie czesciej np. dla aluminium wynosi okoto 95%, natomiast dla atomodw ciezkich — czesciej
wytwarzane jest promieniowanie charakterystyczne — np. dla toru wynosi okoto 97% [19].

Ciato ludzkie sktada sie w wiekszosci z lekkich pierwiastkéw, w ktérych energia wigzania na

powtoce K nie przekracza kilku keV (dla wodoru — 13,6eV, lub wapnia 4,04keV [22]), co stanowi
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niewielki utamek energii promieniowania wykorzystywanego w radioterapii (gdzie standardowo
wykorzystywana jest energia kwantéw promieniowania w zakresie 4-18 MeV). Dlatego tez, jedynie
dla kosci (zbudowanych z pierwiastkow ciezszych, gtéwnie z wapnia) mozna zaobserwowac sygnat
pochodzacy od promieniowania charakterystycznego [23]. Dla pozostatych pierwiastkéw kwant
promieniowania charakterystycznego, podobnie jak elektron Augera sg absorbowane w
bezposrednim sasiedztwie pierwiastka z ktérego zostang wyemitowane — zwiekszajac (choé w
niewielkim stopniu z uwagi na posiadang energie) dawke pochtonieta w danym obszarze (wiecej o
dawce pochtonietej w kolejnych rozdziatach).
Przekréj czynny dla zjawiska fotoelektrycznego (we wspomnianym nizej zakresie
energetycznym) dobrze opisuje wzdr empiryczny:
z" (8)

3,5
EY

O'f=C

gdzie: C — stata, Z — liczba atomowa, E,- energia fotonu, n — parametr zalezny od E,, wahajacy sie w
przedziale pomiedzy 4 a 5 [17].
Jak wida¢ z powyzszego wzoru, prawdopodobienstwo zajscia efektu fotoelekrycznego silnie zalezy od
energii promieniowania oraz liczby atomowej pierwiastka na ktéry pada promieniowanie. Dla
materiatu tkanko-podobnego (wody) efekt fotoelektryczny przestaje mie¢ znaczenie dla E, = 100keV.
W wyniku zachodzenia zjawiska fotoelektrycznego dla niskich energii emitowane
fotoelektrony sg wyrzucane w pod katem zblizonym do 90° do kierunku wigzki pierwotnej [20][22].
Wraz ze wzrostem energii elektrony coraz bardziej wyrzucane sg w przdéd. Promieniowanie

charakterystyczne emitowane jest w petnym kacie brytowym [19].

3.1.3. Zjawisko tworzenia par

W zjawisku kreacji par foton oddziatuje z polem elektrostatycznym jgdra atomowego, co
moze prowadzi¢ do powstania par antyczgstek: elektron-pozyton, powigzane z jednoczesnym
zniknieciem fotonu. Energia progowa na zajscie procesu tworzenia par jest rdwna podwojonej energii
spoczynkowej elektronu ( Eo = moc? = 1,022 MeV). Warunkiem dodatkowym jest obecno$¢ innej
czastki — jgdra atomowego.

W przypadku kreacji pary czastek, niewielka cze$¢ energii oraz pedu fotonu zostaje przejeta
przez wspomniane wyzej jadro. Nadmiar energii padajgcego kwantu promieniowania (powyzej
wspomnianych 1,022 MeV), przekazywany jest gtdwnie w postaci energii kinetycznej do powstatych
czastek. Kierunek poruszania sie pary elektron i pozyton jest tym bardziej zgodny z kierunkiem ruchu
fotonu pierwotnego im wyziszg posiadat on energie. Rébwny podziat energii pomiedzy wytworzone
czastki jest najbardziej prawdopodobny dla energii fotonu mniejszych od 10 MeV [24][25]. Energia

przekazana wykreowanym czgstkom jest wytracana przez obie czystki w skutek oddziatywan (np.
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zderzen) z elektronami osrodka. Kiedy energia kinetyczna pozytonu spada do zera, ulega on anihilacji
z elektronem osrodka czego najbardziej prawdopodobnym wynikiem jest, powstanie dwéch fotonéw
(zwanych anihilacyjnymi), o energii 0,511 MeV, poruszajagcych sie w przeciwnych kierunkach.
Powstate w ten sposdb fotony moge oddziatywac nastepnie z materig poprzez efekt fotoelektryczny
lub zjawisko Comptona [3][26].

Przekrdj czynny opisujacy proces tworzenia par z fotondw o energii hv w poblizu jadra o
licznie atomowej Z wyraza sie wzorem:

1 e? \° 5 (9)
0p=E< ) Z% f(hv)

myc?

gdzie: f(hv) - funkcja rosngca w poczatkowej fazie logarytmicznie nastepnie osiggajgca statg wartosc¢
(f ), niezalezng od energii réwna:

28 183 2 (10)
h=gtpm~ 37

Analiza powyiszych wzoréw prowadzi do wniosku, iz poczawszy od wartosci progowej
energii, przekrdj czynny charakteryzuje sie gwattownym wzrostem wartosci, aby dla wysokich energii
padajgcego kwantu promieniowania znacznie zwolnié. Warto$¢ przekroju czynnego na zjawisko
tworzenia par silnie rosnie z liczba atomowg Z pierwiastka, wptywajgcg na wartosci natezenia pola

elektrycznego jadra gdzie powstaje para elektron-pozyton.

3.1.4. Reakcja fotojadrowa

Reakcja fotojgdrowa czyli oddziatywanie fotonu z jadrem atomowym Ilub tzw.
fotorozszczepienie, zwigzane jest z pochtonieciem fotonu przez jagdro atomowe w mechanizmie
zwigzanym z gigantycznym rezonansem jadrowym [26]. Nadwyzka energetyczna zwigzana z tym
procesem, réwna roéznicy energii fotonu i energii wzbudzenia jadra, moze zosta¢ spozytkowana na
wyrzucenie neutronu z jagdra atomowego, wypromienienie jej w postaci fotonu wtdrnego, emisje
czastki natadowanej lub emisje kilku neutronéw. Z uwagi na fakt, iz reakcja ta jest wysoce
endotermiczna dla wiekszosci izotopdw jest ona mozliwa dopiero przy energii fotonu w przedziale 5-
40 MeV. Dodatkowo jesli chodzi o jej wktad w catkowity przekrdj czynny na absorpcje — bardzo
rzadko przekracza 5% [3]. Dodatkowo zagadnienie okreslenia udziatu fotorozszczepienia w
catkowitym wspétczynniku ostabienia i absorpcji jest dos¢ trudne poniewaz, problematyczne jest
okreslenie zaleznosci wielkosci rezonansu od liczby atomowej czy masowej — dlatego tez jest on
czesto pomijany w standardowych obliczeniach. Ponadto czynnikiem zmniejszajgcym role reakcji
fotojgdrowej jest fakt coraz powszechniej stosowanych technik dynamicznych wykorzystujgcych

nizsze (6 MV) energie promieniowania. Nie nalezy jednak zupetnie zapomina¢ o wspomnianym
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oddziatywaniu gdyz jest ono zrédtem neutrondéw o bardzo wysokiej skutecznosci biologicznej. W

systemie planowania leczenia wykorzystanym na potrzeby pracy efekt ten nie jest uwzgledniany.

3.1.5. Rozproszenie elastyczne - zjawiska Thomsona i Rayleigha

Promieniowanie fotonowe moze przenikngé przez osrodek oddziatujgc z nim, jednoczesnie
nie przekazujgc mu energii (nie zostanie zaabsorbowane). Oddziatywanie to powoduje jednak
ostabienie wigzki pierwotnej w skutek zmiany kierunku rozchodzenia sie promieniowania. Istniejg
zasadniczo dwa mechanizmy takiego oddziatywania: rozpraszanie Thomsona i Rayleigha. Poniewaz

nie dajg one przyczynku do dawki pochfonietej, nie sg one tutaj omawiane.

3.1.6. Podsumowanie zjawisk

Catkowity przekrdj czynny na wszystkie omdéwione wyzej zjawiska zwigzane z oddziatywaniem
wigzki fotonowego promieniowania jonizujgcego z materig zalezy od wielu czynnikow m.in.:
wiasciwosci osrodka — np. liczby atomowej czy gestosci, jak rowniez energii padajgcych fotondw.
Wigzka pierwotna moze ule¢ zarowno ostabieniu (zwigzanym np. z rozproszeniem) jak i absorpcji
(opisanej przez wspodtczynnik pochtfaniania i przekroje czynne). Nalezy zwrdéci¢ uwage, iz wraz ze
wzrostem energii padajgcego promieniowania catkowity przekrdj czynny na absorpcje w materiale
organicznym wyraznie maleje (Rys. 3) stabilizujgc sie nastepnie dla wyzszych energii osiggajac
minimum w okolicy ok. 50 MeV, (np. dla wody catkowity masowy przekrdj czynny [cm?/g] dla energii
kwantéw: 100 kV wynosi 1,707*10%, dla 1,25MV — 6,320%10?, a dla 15MV — 1,941*10?) [23][24][26].

W opisanych wyzej zjawiskach przekaz energii zachodzi w sposéb posredni — nastepuje
wybicie/powstanie elektronu, ktéry nastepnie jonizuje o$rodek, w ktérym sie przemieszcza. Droga na
jakiej nastepuje proces jonizacji zalezy od energii przekazanej wybitemu elektronowi (dla energii
rzedu keV jest to odlegtos¢ rzedu czesci milimetra natomiast dla wartosci MeV moze dochodzié
nawet do kilku centymetrow). Rowniez kierunek przemieszczania sie wybitego elektronu zalezy od
poczatkowej energii fotonu — przy energiach rzedu keV, elektrony sg wybijane z podobnym
prawdopodobienstwem w kazdym kierunku, natomiast dla wyzszych (rzedu MeV) — gtéwnie w przéd
(podobnie jak dla rozproszonych fotonéw) [19][21]. Dlatego tez rozktad dawki wynika w gtéwnej

mierze z oddziatywania elektronéw z materig (patrz rozdziat 3.2).
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Rys. 3. Wykresy przedstawiajgce: A — Catkowity przekrdj czynny w zaleznosci od energii padajacego fotonu dla wybranych
pierwiastkow budujgcych organizm, B - Udziat poszczegdinych zjawisk w catkowitym przekroju czynnym w zaleznosci od
energii padajacego fotonu dla wody (ekwiwalent tkanki miekkiej). Wykresy na podstawie [24]

3.2.0ddziatywanie elektronéw z materia

Jak wspomniano w poprzednim rozdziale, oddziatywanie fotonu z materia odbywa sie
dwuetapowo: foton przekazuje swojg energie elektronowi, a nastepnie elektron oddziatuje na ten
osrodek w skutek sil kulombowskich z elektronami znajdujgcymi sie na orbitach atomowych lub
jadrami atomdw tego osrodka. Energia oddziatujgcego elektronu nie jest absorbowana w jednym
punkcie, ale stopniowo wzdtuz catej drogi jakg przebedzie elektron w materiale absorbentu (elektron
w pojedynczym zderzeniu utraci jedynie cze$¢ posiadanej energii). Dodatkowo zderzajac sie z jgdrami
atomowymi kierunek poruszania sie elektronu moze ulec gwattownej zmianie w dowolnym kierunku

— w przypadku rozpraszania na elektronach spowodje zmiane toru ruchu pod katami mniejszymi niz
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90° - stad ruch elektronu jest zakrzywiony. Droga jaka przebedzie elektron (tzw. zasieg elektronéw w
osrodku, zasieg efektywny), zalezy od zdolnosci hamowania (tzw. stopping power) oraz zdolnosci
rozpraszania elektronéw w osrodku [25]. Wspomniany zasieg elektronéw w danym osrodku okresla
sie na podstawie ekstrapolacji liniowej czesci krzywej transmisji, az do osiggniecia natezenia wigzki
elektronéw réwnej zeru. Tak wyznaczony zasieg okresla warstwe absorbentu, poza ktérg dostac
moga sie jedynie nieliczne elektrony, ktérych poczatkowy tor lotu pozostat niezmieniony. Wptyw na
wspomniany zasieg efektywny ma m.in. energia wigzania na poszczegdlnych orbitach (w organizmie
zbudowanym w wiekszosci z lekkich pierwiastkéw sg one raczej niewielkie — rzedu do kilkuset

elektronowoltow), energia oddziatujgcego elektronu, oraz odlegtos¢ z jakiej elektron oddziatuje z

atomem. Gdy odlegtosc ta jest duza — straty energii poruszajgcego sie elektronu moga by¢ zwigzane z

podnoszeniem energii wewnetrznej (tj. wzrostem temperatury) [21][25]. Oddziatywanie z catym

atomem taczy sie z niewielkim przekazem energii (zwigzany np. ze wzbudzeniem czy polaryzacjg
atomu) co powoduje niewielkie odchylenie od pierwotnego toru ruchu.
Wyrdznia sie nastepujgce oddziatywania elektronu z materia:

a) jonizacja atomu — zwigzana z oderwaniem elektronéw walencyjnych,

b) straty radiacyjne — zmiana wektora predkosci powodujgca powstanie promieniowania
hamowania,

c) zderzenia sprezyste z elektronami i jgdrami atomowymi,

d) wzbudzenie atomu bez jonizacji,

e) wzbudzenie atomu zwigzane z wybiciem elektronu z wewnetrznych powtok elektronowych,
prowadzgce do powstania promieniowania charakterystycznego oraz elektronu Augera,

f) generowanie promieniowania Czerenkowa - emitowanego przez czastki poruszajgce sie w
osrodku, w ktérym predkoscig fazowg jest wieksza od predkosci swiatta. Emitowana fala
elektromagnetyczna jest falg z zakresu Swiatta widzialnego lub nadfioletu.

Whptyw na sposdb przekazania energii przez rozpedzony elektron bedzie miata odlegto$¢ od atomu, z

ktédrym bedzie oddziatywat, energia elektronu oraz rodzaj osrodka w jakim sie porusza, czyli jego

sktad pierwiastkowy. W przypadku elektrondw o niewielkich energiach, gtéwng role odgrywajg straty
energii wywotane jonizacjg i zderzeniami elastycznymi. Straty radiacyjne dominujg i sg tym wieksze,

im wieksza jest energia elektronéw i im wieksza jest liczcba atomowa materiatu absorbentu.

Najistotniejsze efekty z punktu widzenia radioterapii zostang omdwione ponizej.

3.2.1. Jonizacja

Powstaty w wyniku oddziatywania fotonu z materia, elektron ,pierwotny” poruszajgc sie w
materii, powoduje lawinowg jonizacje kolejnych atoméw. Zderzajac sie z elektronami osrodka,

elektron ,pierwotny” przekazuje im czes¢ swojej energii i zmienia kierunek swojego ruchu. Po
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zderzeniu oba elektrony poruszajg sie pod pewnym katem wzgledem siebie. Przy wzroscie energii
elektronu padajgcego spada energia na jednostke drogi przekazywana elektronowi osrodka i
jednoczesnie maleje kat rozproszenia. W konsekwencji energia zostaje zaabsorbowana lokalnie
wzdtuz pierwotnego toru. Elektron padajgcy w pojedynczym zderzeniu z elektronem osrodka moze
przekaza¢ mu catg posiadang energie kinetyczng. Jednakzie najbardziej prawdopodobne s3
oddziatywania, w ktérych elektron padajacy traci jedynie matg cze$é posiadanej energii i tym samym
w niewielkim stopniu zmienia kierunek swojego toru ruchu. Wraz z dalszym penetrowaniem osrodka
przez elektron wytraca on swojg energie w kolejnych oddziatywaniach, a obszar w jakim wystepuje
jonizacja sie poszerza — przyjmujgc charakterystyczny ksztatt drzewka [25][27]. W materii
nieozywionej, zwykle w niedtugim czasie po jonizacji dochodzi od rekombinacji, co moze wigza¢ sie z
oddaniem energii w postaci niskoenergetycznego kwantu promieniowania, ktdrego energia zostanie

zaabsorbowana w osrodku w postaci ciepta.

3.2.2. Promieniowanie hamowania (niem. Bremsstrahlung)

Promieniowanie hamowania jest skutkiem oddziatywania elektronu padajgcego z polem
elektrostatycznym jgdra atomu. Kierunek toru ruchu elektronu zostaje gwattownie zakrzywiony w
polu jadra — nastepuje zmiana wektora predkosci. Zmianie tej towarzyszy utrata energii emitowana w
postaci kwantu promieniowania elektromagnetycznego tzw. promieniowania hamowania, co jest
rownoznaczne z utratg czesci energii kinetycznej poruszajgcego sie elektronu. Wraz ze wzrostem
liczby atomowej pierwiastkdw budujgcych materiat osrodka w jakim przemieszcza sie elektron bedzie
on silniej z nim oddziatywat. Wydajnos$¢ emitowania energii w czasie, czyli moc (P), tracona przez
przyspieszany (spowalniany) tadunek w formie fali elektromagnetycznej stanowi tres¢ prawa
Larmora:

dE 1 qg?a? (11)
T dt 6me, o3

gdzie: E — energia tadunku q, a — przyspieszenie elektronu.

Natezenie promieniowania hamowania rosnie wraz z liczbg atomowa osrodka. Rozkfad
katowy promieniowania zalezy od energii, a dokfadniej predkosci elektronu. Dla elektrondéw
niskoenergetycznych doznajgcych przyspieszenia dosrodkowego, rozktad ten jest izotropowy
wzgledem chwilowego wektora predkosci czastki, a dla elektrondéw relatywistycznych jest on silnie
skolimowany w kierunku poruszania sie czastki np. dla elektronéw o energii 15 MeV rozbieznos¢
wigzki promieniowania wynosi jedynie ~1,5°) [3][19][28]. To zjawisko jest podstawg dziatania Zrédet

promieniowania synchrotronowego.
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3.3.0ddzialywanie neutronow z materia

Neutron, pozbawiony fadunku nukleon, oddziatuje wytacznie z jadrami atomowymi
absorbentu za posrednictwem oddziatywan silnych lub magnetycznych. Brak fadunku elektrycznego
wyklucza bezposrednig jonizacje. Sg one jednak zdolne do inicjowania reakcji jgdrowych — najczesciej
przy bardzo matych energiach, gdyz bariera elektrostatyczna dla nich nie wystepuje w
przeciwienstwie do czgstek natadowanych (np. protonéw). W konsekwencji neutrony rejestruje sie w
sposdb posredni, wykorzystujac ich reakcje z jagdrami osrodka, takie jak np.:

a) reakcje jadrowe — radiacyjny wychwyt neutronu i zwigzane z tym emisja kwantu gamma
(n,y), emisja czgstek natadowanych w reakcjach (n,p), (n,a) czy rozszczepienie jagdra atomowego z
rownoczesng emisjg pewniej liczby neutrondw,

b) elastyczne rozpraszanie — zwigzane z oddziatywaniem z lekkimi jgdrami lub protonami; ich
skutkiem moze by¢ powstanie jader odrzutu, mogacych wywotywaé jonizacje osrodka. Przekroje
czynne na rozne oddziatywania sg zwigzane z energig neutronu. Widmo energetyczne neutronéw
dzieli sie na zakresy, z ktérymi powigzane sy procesy zachodzace z najwiekszym
prawdopodobienstwem:

1. Neutrony powolne — energie kinetyczne miesci sie w granicach od zera do ok. 1keV. Czesto
stosowany jest dodatkowy podziat tej grupy na:

a. Neutrony zimne — energie rzedu ImeV, mozna im przypisa¢ temperature 7=11,6 K.

b. Neutrony termiczne — energie ok. 0.025eV, ktéorym odpowiada temperatura T=293 K.

c. Neutrony rezonansowe — energie od ~1eV do ~1keV. Zakres ten zwigzany jest z
gwattownie zmieniajgcymi sie przekrojami czynnymi na niektdre reakcje powodujace
wzbudzenia standw rezonansowych.

2. Neutrony posrednich energii — energie w granicach od ~1keV do ~500keV
3. Neutrony predkie — energie w granicach od ~0.5 MeV do ~50 MeV
4. Neutrony wysokich energii — energie wieksze niz ~50 MeV.

Im wyzsza energia neutronu, tym wieksza srednia odlegtos¢ jaka przebedzie neutron w
danym osrodku pomiedzy kolejnymi oddziatywaniami — np. dla wody wynosi odpowiednio ~11,3cm i
37,6cm dla neutronéw o energii 20 MeV i 100 MeV [29]. Neutrony predkie (w poréwnaniu do
pozostatych energii) z najwiekszym prawdopodobieristwem sg rozpraszane na jadrach atomowych
absorbentu, skutkiem czego, przekazujg swoja energie do osrodka. Proces ten zachodzi do momentu,
gdy energia neutronu spadnie do poziomu neutrondéw powolnych. Z kolei neutrony powolne moga
ulec wychwytowi. Dobrymi moderatorami, (materiatami spowalniajgcymi) neutrony sg materiaty w

sktad ktdrych wchodzg lekkie pierwiastki.
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Rozpraszanie elastyczne (na lekkich jadrach) najczesciej wykorzystywane jest w przypadku
neutronéw predkich. Z kinematyki dla rozpraszania elastycznego neutronu o energii E, wynika, ze
energia kinetyczna Ex jadra odrzuconego pod katem © wyraza sie wzorem:

4-A (12)
— ) 2
E, = A+ 42 E, cos“ 0

gdzie: A — liczba masowa danego atomu.

Z powyzszego wzoru mozna odczyta¢, iz dla zadanej energii neutronu, im lzejsze jadro, na ktérym
nastepuje rozpraszanie, tym wiekszy przekaz energii. Warto réwniez zauwazyé, iz energia
odrzuconego jadra jest najwieksza przy kacie © rGwnym zero (tzw. rozproszenie czotowe)[21].
Zderzenia neutrondéw z lekkimi jagdrami prowadzg do ich spowolnienia. Wartym zauwazenia jest
odwrotnos¢ sytuacji w poréwnaniu do czastek obdarzonych fadunkiem. Przy czgstkach natadowanych
przekaz energii na jednostke przebytej drogi rosnie wraz ze wzrostem liczby atomowej absorbentu.
Srednig strate energii neutronu (wielko$¢ charakterystyczna dla danego materiatu) okresla wzoér:

_ _uE (13)
§= —{lnp)

gdzie Ep i E— energia neutronu przed i po zderzeniu (odpowiednio).
Stad, $rednia energia neutronu po n zderzeniach:

(E)) = Ey-e ™ (14)
Przyktadowo, aby obnizy¢ srednig wartos¢ energii neutronu do wartosci odpowiadajgcej neutronom
termicznym tj. 0.025eV od wartosci 2MeV - potrzeba ~114 zderzen dla atomow wegla, natomiast
jedynie 18 dla protondow. Widac stad, ze spowalnianie na ciezszych jadrach jest nieefektywne, co
rowniez jest przyczyng konstruowania oston (spowalniajgcych neutrony) z materiatéw zawierajgcych
duzg ilos¢ pierwiastkow lekkich (np. wodoru - woda, wegla - parafina).

W przypadku oddziatywania neutrondw z materig, mozna spotkac sie rowniez z wzbudzaniem
promieniotwdrczosci poprzez tzw. wychwytywania neutronéw co mozna wykorzysta¢ w np. metodzie
aktywacyjnej — stuzgcej do pomiaru strumieni neutrondw, wyznaczania sktadu pierwiastkowego oraz
do produkcji zrédet promieniotwdrczych, radioizotopdw.

W przypadku radioterapii, mozliwe jest bezposrednie wykorzystanie wtasciwosci neutronéw
(sposobu ich oddziatywania). Ma to miejsce w tzw. BNCT (Boron Neutron Capture Pherapy), w ktérej
to metodzie wykorzystywane sg neutrony termiczne. Ze wzgledu na zasieg oraz nature oddziatywan z
pierwiastkami lekkimi jakie wchodzg w sktad organizmoéw zywych, wykorzystywane sg réwniez
neutrony szybkie (w przedziale energetycznym 20-100 MeV). Neutrony takie cechuje dobra
penetracja organizmow, wysokie (w pordwnaniu z innymi zakresami energetycznymi neutronéw)
prawdopodobienistwo zachodzenia reakcji (n,a) na lekkich atomach (wegiel, tlen, azot) a co za tym
idzie wytwarzanie promieniowania a o bardzo wysokim LET (Linear Energy Transfer — Linowy Przekaz
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Energii — patrz rodziat 3.4) [30][31]. W przypadku tradycyjnej teleradioterapii, wtdrne
promieniowanie neutronowe bedace wynikiem reakcji fotojadrowej jest efektem ubocznym i
niepozgdanym moggcym prowadzi¢ do wzrostu dawki, nieprzewidzianego przez TPS. Dawka jaka
moze zostaé przekazana organizmowi w skutek oddziatywania z neutronami w takich przypadkach,
jest raczej niewielka i nie przekracza 0,5% dawki zadanej, realizowanej w catym procesie leczenia

radioterapeutycznego (patrz rozdziat 6.1).

3.4.Liniowy przekaz energii

Oddziatywanie czgstek natadowanych, (w omawianej pracy gtéwnie elektronéw), z materig
jest charakteryzowane przez tzw. liniowy przekaz energii — LET (ang. Linear Energy Transfer). Opisuje
on energie jaka czastka przekazuje lokalnie (wzdtuz toru po jakim sie porusza) na jednostke drogi w
wyniku oddziatywania (gdy czastka posiada fadunek np. elektron — w duzej mierze jest to
oddziatywanie elektrostatyczne) z atomami osrodka [30]:

AE (15)
LET = —
Al

Gdzie: AE — srednia warto$é energii przekazana do osrodka przez czgstke [keV], na drodze Al [um].
LET jest funkcjg energii padajacej czastki, rédwniez posiadany tadunek oraz masa
przemieszczajacej sie czastki odgrywa istotng role (przyktadowo czgstka o — posiada znacznie wiekszy
LET, w poréwnaniu od elektronu). Przy spadku energii LET ros$nie (przyktadowo dla wigzki elektronow
o energii 20 MeV w wodzie wynosi okoto 0,2 keV/um z kolei przy energii wigzki réwnej 10 keV
wynosi juz okoto 2,3 keV/um, a dla 1keV — 12,3keV/um). To wtasnie LET odpowiada za biologiczng
skutecznos$¢ danego typu oddziatywania. Im wiecej energii przekazywanej jest osrodkowi na
jednostke drogi, tym wieksza jest skutecznosc¢ biologiczna danego promieniowania [28][31]. Czasami
pojecie LET stosuje sie do promieniowania fotonowego — méwi on woéwczas o zdolnosci jonizacji na

danej jednostce drogi, co jest jednak pewnym uproszczeniem.
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4. Wielkosci stosowane w dozymetrii promieniowania jonizujacego

Dozymetria kliniczna jest dziatem nauki lezgcym na pograniczu fizyki, biofizyki i medycyny.
Celem okreslenia narazenia zywego organizmu na promieniowanie jonizujgce podstawowe wielkosci
fizyczne, dobrze mierzalne, nie sg wystarczajgce. Przyktadem moze by¢ czesto spotykanym pojeciem
jest dawka promieniowania — jednakze pojecie to kryje pod sobg rdézne wielkosci takie jak dawka
ekspozycyjna, dawka pochtonieta w punkcie, dawka rdwnowazna, dawka efektywna czy KERMA
[32]-[34]. Pomimo iz wspomniane wielkosci roznig sie miedzy soba, wszystkie one stuzg do okreslenia
narazenia na promieniowanie. Ich mnogos¢ wynika z faktu, iz do tej pory nie mozna jednoznacznie
(od strony matematycznej) opisa¢ wszystkich efektow jakie majg miejsce w organizmie w trakcie
napromieniania. Jest to zwigzane m.in. z faktem, iz biologiczne skutki napromienienia zalezg od
rodzaju promieniowania, jego mocy, wielkosci napromienianego obszaru czy rodzaju tkanki poddanej
dziataniu promieniowania jonizujgcego.

Wielkosci fizyczne, stosowane w dozymetrii ktdre w sposdb bezposredni mozna zmierzy¢ to
dawka ekspozycyjna, dawka pochtonieta oraz KERMA.

Dawka ekspozycyjna méwi od zdolnosci elektromagnetycznego promieniowania jonizujgcego
(X lub gamma) do jonizacji powietrza. Definiuje sie jg jako iloraz bezwzglednej sumy tadunkow (jondw
jednego znaku - dQ) powstatych w skutek oddziatywania promieniowania z suchym powietrzem (o
masie dm) gdy wszystkie powstate w wyniku jonizacji elektrony zostang catkowicie zahamowane w
powietrzu:

X = ;l_gl (16)

Jednostka dawki ekspozycyjnej jest kulomb na kilogram [C/kg]. Dawka ekspozycyjna stuzy do opisu
pola promieniowania. Historyczng jednostkg dawki ekspozycyjnej jest rentgen: 1R = 2,58*10* C/kg.

W przypadku oceny narazenia pracownikow, pacjentéw czy oséb z ogétu ludnosci czesto
stosuje sie zamiennie pojecie dawki oraz mocy dawki — zwigzane jest to oczywiscie czasem w jakim
dana osoba mogta mie¢ do czynienia z promieniowaniem i otrzymaé dang dawke. Czesto spotykanym
okresleniem jest dawka roczna (lub np. w radioterapii dawka frakcyjna — czyli dawka podawana na
dang objetos¢ guza, pacjentowi w trakcie jednej sesji terapeutycznej czyli tzw. frakcji). Do oceny
narazenia mierzona jest nie dawka ale moc dawki w danym miejscu np. na stanowisku pracy, dzieki
czemu mozna okresli¢ jaka dawke otrzyma dana osoba w okreslonym czasie np. w ciggu roku.

Podstawowg, a jednoczesnie najbardziej uniwersalng wielkoscig fizyczng uzywang w
dozymetrii jest dawka pochtonieta (D). Posiada ona jednoznaczny sens dla kazdego rodzaju
promieniowania oraz dla kazdego osrodka w jakim to promieniowanie propaguje. Dawka pochtfonieta

W punkcie, jest energig promieniowania jonizujgcego zdeponowang w elemencie masy:
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dE (17)
dm

gdzie: dE - érednia energia promieniowania jonizujacego przekazana materii o masie dm.

D=

Jednostka dawki pochtonietej w uktadzie Sl jest [J/kg] nazwany grejem [Gy]. W dozymetrii fizycznej
(klinicznej) dm jest masg narzadu lub tkanki, a nie np. pojedynczej komorki.

W przypadku powietrza istnieje zwigzek pomiedzy dawka ekspozycyjng a dawka pochtoniets,
1C/kg = 33,95 Gy [J/kg]. Poniewaz S$rednia liczba atomowa pierwiastkéw wchodzacych w sktad
powietrza jest zblizona do sredniej liczby atomowej materii organicznej (z wyjatkiem kosci) — sposdb
pochtaniania dawki jest rowniez zblizony. W zwigzku z powyzszym, mozna (w pewnym przyblizeniu)
zastosowac¢ dawke ekspozycyjng jako miare dawki pochtonietej np. w przypadku organizmu
cztowieka.

W przypadku wykorzystania promieniowania jonizujgcego posrednio (np. promieniowanie
fotonowe, neutrony) czesto mozna spotkac sie z pojeciem KERMA (z ang. Kinetic Energy Relased in
Mass Unit). Wielkos¢ ta mowi o przekazie energii przez promieniowanie posrednio jonizujace do
materii w pierwszym jego etapie. Jest to suma poczatkowych energii kinetycznych (dEx) wszystkich
czastek natadowanych, jakie zostaty uwolnione w jednostkowej masie (dm) penetrowanego osrodka:

(= 4 (18)
Jednostkg KERMY w uktadzie Sl jest [J/kg] czyli grej [Gy].
W rozwazaniach zwigzanych z przekazem energii do osrodka przez promieniowanie jonizujace
posrednio mozna réwniez spotkac sie z pojeciem TERMA (Total Energy Released per unit MAss — czyli
catkowita ilo$¢ uwolnionej energii na jednostke masy). TEMRA, jest podobna do KERMY, ale
obejmuje rowniez straty energii spowodowane rozpraszaniem koherentnym (Rayleigh). W przypadku
wykorzystanego w radioterapii promieniowania o energiach rzedu MeV rozpraszanie koherentne jest
pomijalne, stad KERMA = TERMA.

Rdéznica pomiedzy KERMA a dawka pochtonietg wynika z faktu, iz po przekazaniu energii
przez promieniowanie jonizujgce posrednio do osrodka czes¢ z tej energii moze wydostac sie z
osrodka np. przez powstate promieniowanie hamowania, czy promieniowanie powstate w skutek
anihilacji (ktére to moze wydostac sie z osrodka). Skutkiem tego, dawka pochtonieta bedzie mniejsza
od KERMY o energie, ktdra opusci rozpatrywany obszar.

Wspomniane wyzej pojecia opisujg wielkosci jakie mozna w sposéb bezposredni zmierzyé. Sg
one jednak niewystarczajgce do okreslenia skutkéw dziatania promieniowania jonizujgcego w
organizmie zywym (cztowieka). Efekty z jakimi mozna sie spotkaé, zalezg nie tylko wielkosci dawki
pochtonietej w danym organizmie ale réwniez m.in. od rodzaju promieniowania, jego energii,
gestosci jonizacji czy ilosci jondw wytwarzanych na jednostke drogi, a takze od strony organizmu
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wrazliwosci danych tkanek, czy czasu i wielkosci napromienionego obszaru. Stad wprowadzono
wielkosci pozwalajace lepiej okresli¢ skutki biologiczne dziatania promieniowania jonizujacego.

Wprowadzona zostata tzw. wzgledng skutecznos¢ biologiczna, RBE (ang. Relative Biological
Effectiveness). Wielko$¢ ta zwigzana jest z rodzajem promieniowania i efektem jego dziatania na
organizm a definiuje sie jg jako stosunek dwdch dawek pochtonietych promieniowania réznego
rodzaju (lub energii), ktére bedg wywotywaé tozsamy skutek biologiczny:

Dref (19)
RBE = —
D

gdzie: Dy;f — dawka promieniowania odniesienia [Gy] (np. promieniowanie X o energii 250 kV, lub y z
Co-60), D - dawka od rozpatrywanego promieniowania [Gy] (powodujgca identyczny efekt).
Warto odwotaé sie tutaj do wspomnianej wczesniej wielkosci LET. Rézne wartosci LET majg swdj
skutek w warto$ci RBE — zalezy ona zaréwno od energii jak i rodzaju wykorzystanego
promieniowania.

Zgodnie z zaleceniami ICRP wprowadzono wielkos¢ uwzgledniajgcg skutki biologiczne
spowodowane dziataniem rdznego rodzaju promieniowania — tzw. dawke réwnowazng (H7)[35]:

Hr = wg'D (20)

Uwzglednia ona dawke D (Srednig dawke pochtonietg) w narzadzie lub tkance zmodyfikowang o tzw.
czynniki wagowe promieniowania (wg). Wielkos¢ ta jest tozsama z wspomnianym wyzej RBE.

Jednostka dawki rownowaznej w uktadzie Sl jest [J/kg], nazwany siwertem [Sv].

Tabela 1. Wartosci czynnikéw wagowych dla réznego rodzaju promieniowania oraz réznego rodzaju energiil:

Rodzaj i zakres energii promieniowania Wg
Fotony wszystkich energii 1
Elektrony i miuony wszystkich energii 1
Neutrony <10 keV 5
10 keV do 100 keV 10
>100 keV do 2 MeV 20
>2 MeV do 20 MeV 10
>20 MeV 5
Protony >2 MeV (z wytgczeniem protonéw odrzutu) 5
Czastki alfa, fragmenty rozszczepienia, ciezkie jadra 20

Podstawg wprowadzenia czynnikéw wagowych byta przyjeta przez ICRP hipoteza LNT (linear
non threshold) — zaktadajaca, ze w zakresie matych dawek, srednia wartos¢ dawki pochtonietej w
narzadach, wptywa na prawdopodobienstwo zaistnienia w nich efektéw stochastycznych (wprost

proporcjonalnych do dawki), przy zatozeniu braku dawki progowej. Wartosci czynnikéw wagowych

1 Rozporzadzenie Rady Ministrow z dnia 18 stycznia 2005 r. w sprawie dawek granicznych promieniowania jonizujacego
(Dz. U. Nr 20, poz. 168, 2005 r.).
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zestawiono w Tabela 1. Jak mozna odczytac z Tabeli 1 czynniki wr uwzgledniajg wyzszg biologiczng
efektywnos¢ promieniowania o wysokim LET w poréwnaniu do promieniowania o niskim LET. Gdy
wigzka promieniowania ztozona jest z réznego rodzaju promieniowania lub/i o réznych energiach
(tym samym rdéznymi z réznymi czynnikami wagowymi) to catkowita dawka réwnowazna w danym
narzadzie/tkance jest sumg poszczegdlnych wktadéw od kazdego z rodzajéw promieniowania.

Poza ,fizycznym” opisem oddziatywania promieniowania jonizujgcego na organizm ludzki
(dawka pochtonieta, RBE, LET), istotna jest réwniez tzw. promieniowrazliwo$é narzaddow i tkanek,
ktéra rowniez wptywa na prawdopodobienstwo wystgpienia efektéw stochastycznych. Powstata wiec
wielkos¢ uwzgledniajgca stopnied zmian, pod wptywem promieniowania na organizm,
uwzgledniajacy czutosé tkanek i narzagddw na promieniowanie jonizujace. Wielkos¢ ta, w zatozeniu,
pozwala na ocene skutkdéw dziata promieniowania na caty organizm poprzez zsumowanie dziatania
poszczegdlnych dawek réwnowaznych dziatajgcych na dane narzady. Jest to tzw. dawka skuteczna
(efektywna - E). Wyraza sie jg jako sume iloczynu dawek réwnowaznych (od wszystkich tkanek,
zarowno od narazenia zewnetrznego jak i wewnetrznego) przez odpowiedni wspdtczynnik (wr —

czynnik wagowy narzadu/tkanki) co pozwala na zobrazowanie narazenia catego oragnizmu:

E = EWTHT = ZWTZWRDT’R (21)
T T R

gdzie: Drr — dawka pochtonieta usredniona w tkance/narzadzie T, od promieniowania R.

Jednostka dawki efektywnej jest siwert [Sv] podobnie jak dawki rwnowaznej.

Czynnik wr zostat okredSlony w gtéwnej mierze na podstawie badan statystyczno-
epidemiologicznych wystepowania nowotwordw po eksplozji bomby atomowej w Hiroszimie i
Nagasaki. Jego rolg jest wyrazenie stopnia zrdéznicowania tkanek, komdrek oraz ich aktywnosci
proliferacyjnej i tym samym okreslenie stopnia ryzyka pojawienia sie skutkéw stochastycznych po
napromienieniu danej tkanki/narzadu w odniesieniu do ryzyka pojawienia sie tych skutkow przy
jednorodnym napromienianiu catego ciata tg sama dawka. Wartosci wr s3 wartosciami usrednionymi

zaréwno po wieku jak i ptci (Tabela 2).
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Tabela 2. Wartosci czynnikéw wagowych tkanek/narzadow wrt

Tkanka lub narzad, T wr

Gonady 0,20
Czerwony szpik kostny 0,12
Jelito grube 0,12
Ptuca 0,12
Zotadek 0,12
Pecherz moczowy 0,05
Gruczoty piersiowe 0,05
Watroba 0,05
Przetyk 0,05
Tarczyca 0,05
Skoéra 0,01
Powierzchnia kosci 0,01
Pozostate 0,05
Cate ciato 1,002

1 Rozporzadzenie Rady Ministrow z dnia 18 stycznia 2005 r. w sprawie dawek granicznych promieniowania jonizujacego (Dz.
U. Nr 20, poz. 168, 2005 r.)

2 Do obliczen pozycja "pozostate" obejmuje nastepujace tkanki (narzady): nadnercza, mozg, gérng czesc jelita grubego,
jelito cienkie, nerki, miesnie, trzustke, Sledzione, grasice, macice; moze uwzgledniac¢ réwniez tkanki, majgce znaczenie dla
wywotywania efektow stochastycznych oraz mogg by¢ napromienione selektywnie. Wyjatkowo, gdy pojedyncza tkanka
(narzad) nalezaca do "pozostatych" otrzyma dawke réwnowaing przekraczajacg najwieksza dawke w dowolnym z
wymienionych w tabeli dwunastu narzadéw, nalezy do tej tkanki (narzgdu) zastosowac¢ czynnik wagowy réwny 0,025 oraz
czynnik 0,025 do sredniej dawki w reszcie tkanek (narzaddw) z pozycji "pozostate".
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5. Oddzialywanie promieniowania jonizujacego na organizmy zywe
na poziomie komoérkowym

Organizmy zyjgce na Ziemi sg wystawione na ciaggte dziatanie naturalnego promieniowania
jonizujgcego. Dawka pochodzaca od tta naturalnego jest jednak nieporéwnywalnie mniejsze od
dawek stosowanych w radioterapii. Z niskimi dawkami zwigzane jest, wzbudzajace wecigz wiele
kontrowersji, zjawisko hormezy radiacyjnej — bedace korzystnym dziataniem matych dawek
promieniowania jonizujgcego na organizmy zywe. Sugerowany mechanizm dziatania tego zjawiska
opiera sie o stymulowanie komérkowych mechanizméw naprawczych przy niewielkich dawkach,
czego efektem koncowym jest spadek liczby trwatych uszkodzen materiatu genetycznego komorki —
DNA [36]. Wptyw promieniowania jonizujgcego na komorki organizmu zalezy, miedzy innymi, od fazy
cyklu komdrkowego w ktdrym sie znajduja.

Niewatpliwym plusem zastosowania radioterapii jest jej wysoka skutecznosé¢ w niszczeniu
wielu rodzajéw guzéw nowotworowych znajdujgcych sie niemal w kazdym rejonie ciata. W jej trakcie
wykorzystuje sie m.in. wspomniany cykl komdrkowy. Komérki nowotworowe rosng i dzielg sie
znacznie szybciej anizeli otaczajgce je komérki zdrowe. Radioterapia powoduje zmiany w fenotypie
nowotworu a takze w jego mikrosrodowisku, powodujgc zmiane w jego wrazliwosci na dziatanie
uktadu odpornosciowego [37][38]. Mikrosrodowisko nowotworu bedace funkcjonalnym oraz
strukturalnym zbiorem komodrek zaréwno nowotworowych jak i nienowotworowych, wptywa na ich
wzajemne oddziatywanie, np. poprzez bezposredni kontakt, ale takie na oddziatywanie
zewnatrzkomérkowych substancji aktywnych takich jak: czynniki wzrostu, cytokiny, metaloproteazy
[37]1-[39]. Skutki dziatania promieniowania jonizujgcego czesto dotykajg nie tylko komorki
bezposrednio narazone na promieniowanie, ale indukuja réwniez powstawanie tzw. efektow
niecelowanych. Od tego typu efektéw moze zaleze¢ ogdlny kliniczny wynik terapeutyczny, mogg one
np. spowodowac zaistnienie regresji nowotworu w tkankach nawet znacznie oddalonych od miejsca
napromienienia [40]. Mimo, iz mechanizm dziatania efektéw niecelowanych wcigz wymaga wnikliwej
analizy, przypuszcza sie, Ze jest on zwigzany z dziataniem uktadu odpornosciowego [40]-[42].

Wysokie dawki promieniowania mogg indukowac¢ $mier¢ komérki lub zahamowanie jej
wzrostu oraz podziatéw. W czasie trwania cyklu komdrkowego mozna wyrdzni¢ dwa zasadnicze
okresy — mitoza (M — gdy zachodzi podziat komarki), oraz faza syntezy DNA (S). Pomiedzy nimi majg
miejsce okresy przerw (G1 i G2), w czasie ktdrych DNA nie jest replikowane, ale mogg miec¢ miejsce
np. procesy metaboliczne. Dtugos$¢ trwania cyklu jest rézna i w zaleznosci od rodzaju komérek moze
trwac od kilkunastu godzin do kilkunastu dni. Komdrki sg najbardziej promieniowrazliwe w czasie

mitozy i w czasie fazy G2, z kolei najbardziej promieniooporne —w pdznej fazie S [43][44].
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Pierwszymi skutkami pojawiajgcymi sie w komdrkach s3, dyskutowane w poprzednich rozdziatach,
fizyczne oddziatywania promieniowania z poszczegdlnymi atomami oraz czgsteczkami. Czas trwania
tych proceséw jest bardzo krotki, rzedu ~108— 107°s. Nastepne pojawiajg sie zmiany chemiczne
(~*107-10%s), a w koricowym etapie — biologiczne uszkodzenia funkcji komorki (sekundy, godziny,
dni, lata) (Tabela 3 i 4). Te ostanie polegajg gtdwnie na uszkodzeniu DNA, ktére jest najbardziej
wrazliwym, krytycznym elementem komorki. Zasadniczo, efekty dziatania promieniowania na
materiat genetyczny zwigzane sg z procesami jonizacji [45]. Powoduje on m.in. zerwanie pojedynczej
lub podwdjnej nici DNA (tancucha cukrowo-fosforanowego), uszkodzenie zasad azotowych lub
powstawanie potgczen krzyzowych biatek jadrowych z DNA w obrebie jednej lub dwéch nici. Nie jest
to jednak jedyny skutek jakiemu ulegajg komérki w zywych organizmach po zaabsorbowaniu
promieniowania jonizujgcego. Mozna wyrdzni¢ dwa rodzaje uszkodzen popromiennych komorki:
uszkodzenia bezposrednie i posrednie [17]. Uszkodzenia bezposrednie generowane sg w skutek
bezposredniego oddziatywania promieniowania z elementami krytycznymi komérki. Dominujg one w
przypadku wykorzystania promieniowania o wysokim LET. Przy promieniowaniu o niskim LET i matej
mocy dawki uszkodzenia DNA sg gtownie jednoniciowe, a komdrka ma czas na zreperowanie
uszkodzenia. Przy wiekszych mocach dawek pojawiajg sie trudniejsze do naprawienia pekniecia obu
nici, a ponadto komdrka ma mniej czasu na dokonanie naprawy. Przy wykorzystaniu promieniowania
o duzej wartosci LET, indukowane s3g na tyle silne uszkodzenia, ze ich reperacja jest niezwykle trudna
nawet przy stosunkowo niewielkich mocach dawek.

Uszkodzenia posrednie zwigzane sg oddziatywaniem produktéw radiolizy wody na znajdujace sie w
komorce struktury (Tabela 3 i 4).

W przypadku metod wykorzystujacych dziatanie promieniowania jonizujacego (np.
teleradioterapii), w wyniku oddziatywan fotonu pierwotnego z materia, generowane s3
wysokoenergetyczne elektrony. W tkankach zywego organizmu, skfadajacych sie gtéwnie z wody,
wspomniane elektrony przyczyniajg sie do generowania reaktywnych form tlenu, rodnikéow o
charakterze tlenowym bedgcych wynikiem radiolizy wody, rodniki: OH’, HO" oraz H' i nadtlenki H,0,.
Ze wzgledu na fakt posiadania przez wolne rodniki niesparowanego elektronu na zewnetrznych
powtokach czasteczki te sg silnie reaktywne. Mogg one powodowaé np. rozrywanie wigzan
fosfodiestrowych oraz wodorowych w czgsteczce DNA, co w konsekwencji prowadzi do uszkodzen
biologicznych [45]. Jest to podstawowy mechanizm tworzacych sie w komodrce uszkodzen pod
wptywem promieniowania jonizujgcego. Dodatkowym czynnikiem potegujgcym wspomniany wyzej
efekt jest natlenienie tkanki, ktére utrudnia reperacje uszkodzenia, gdyz tworzace sie tlenowe wolne
rodniki sg bardziej stabilne i wbudowujac sie w tancuch DNA znaczaco utrudniajg reperacje

uszkodzenia. Ogdlnie mozna rozrdznic sie cztery efekty zwigzane z napromienianiem komérki:
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1) brak wptywu na zycie komorki

2) przejsciowe zmiany czynnosciowe lub morfologiczne np. opdznienie podziatéw komdrkowych

3) apoptoza — zaprogramowana $mie¢ komarki (przed podziatem lub po podziale w skutek

rozdzielenia na mate fragmenty, fagocytowane przez sgsiednie komorki), lub nekroza —

natychmiastowa smier¢ komarki, ktérej towarzyszy stan zapalny

4) btagd w czasie reprodukcji (Smieré przy prébie pierwszej lub kolejnej mitozy).

Tabela 3. Wczesne produkty oddziatywania promieniowania jonizujgcego z czgsteczkg H,0 [43]-[45]

Produkty (na poszczegdlnych stadiach dziatania

Stadium / faza Czas e .
promieniowania)
Ekspozycja
H,O
Fizyczna (jonizacja atoméw i 4 \Z N
-18 H
czasteczek, powstawanie 107 - Czasteczka Nisko-
czastek wtornych) 107%¢s webudzona onv dodatnie (gtéwnie  energetyczne
H,O* elektron
(H:0%) 207) y
Fizykochemiczna (wtdrne Reakcja jonowo-
y' . (. o - jal Wychwyt
reakcje produktow jonizacji, Dysocjacja czgsteczkowa ,
; ; o elektrondéw
powstawanie stabilnych 1035 zobojetniania
czasteczek i niestabilnych
wolnych rodnikéw) H* OH €aq
Rekombinacje wewnatrztorowe oraz dyfuzja
H. H,O H,O, OH H € 4q H,0*
Chemiczna 10® — | tancuch reakcji wstecznych + proces zmiatania prowadzace
(reakcje wolnych rodnikéw) 10°s do powstania:

H,0 HO, OH H
Ha H.0, 0, R

Ze wzgledu na czas ujawnienia sie wynikdw dziatania promieniowania skutki mozna podzieli¢ na

wczesne i pézne. Wczesne — pojawiajgce sie w przeciggu godzin lub dni od napromienienia, zwigzane

ze Smiercig komaorki w czasie préby podziatu komdrkowego. Sg to np. uszkodzenia komadrek nabtonka

lub komdrek krwiotwdrczych, (czesto dzielgcych sie, mato zréznicowanych czyli zgodnie z prawem

Bergonie i Tribondeau najbardziej promienioczutych komoérek). Efekty pdzne — mogag objawic¢ sie

nawet po latach od napromieniania np. indukcje nowotwordw, uszkodzenia genetyczne, utrata

elastycznosci skory, zmetnienie soczewki oka, zaburzenia funkcji gruczotéw potowych, zwtdknienia

tkanki tacznej [46][47].
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Tabela 4. Skutki dziatania promieniowania jonizujgcego w organizmie w zaleznosci od czasu jaki minat od ekspozycji [43]-
(45]
Stadium / faza | Czas | Proces
Ekspozycja

Fizyczna (jonizacja atomow i

10-18 _
czasteczek, powstawanie 10 s Jonizacja i wzbudzenie atoméw i molekut
czastek wtérnych)
Fizykochemiczna (wtdrne
reakcje produktow jonizacji,
powstawanie stabilnych 10"s | Dziatanie bezposrednie Dziatanie posrednie
czasteczek i niestabilnych
wolnych rodnikéw) \l/ \l/
Chemiczna 108 -
(reakcje wolnych rodnikéw) 105 s Uszkodzenie molekut Pierwotne zmiany chemiczne
J J

godz

Zmiany fizjologiczne 1. Zmiany zw. z metabolizmem

Biologiczna (odwracalne) lub 2. Pierwotne uszkodzenia

min, . .
(zaburzenie funkcji odz Mutacje biochemiczne
uszkodzonych czgsteczek 8 Y N 3. Uszkodzenia mikroskopijne
biopolimerow) N
Obdsnione Efekty w komérkach
godz, Zmiany P VAV
efekty <,
lata | genetyczne Efekt  Smieré . ..
somatyczne i ) Nieptodnosd
skory organizmu
Efekty niestochastyczne
Efekty stochastyczne Y y

(deterministyczne)

Wyrdzniamy trzy stopnie uszkodzenia komorkis:

1)

uszkodzenia letalne — nieodwracalne, niemozliwe do naprawienia, ktérych konsekwencjg jest
Smieré komorki,

uszkodzenia subletalne — ktére mogg zosta¢ naprawione w niedtugim czasie od zaistnienia
uszkodzenia, jesli nie powstanie kolejne uszkodzenie subletalne,

uszkodzenia potencjalnie letalne — mozliwe do naprawienia, o ile komérka nie zostanie
zmuszona do podziatéw.

Zmiany wywotane promieniowaniem jonizujgcym na poziomie komodrkowym s3

opowiedzialne za reakcje catego organizmu. OdpowiedZ organizmu na pochtonietg dawke

uzalezniona jest od rodzaju promieniowania, podanej dawki, czasu w ktérym jest ona dostarczona

(mocy promieniowania), wielkosci oraz rodzaju napromienianego narzadu oraz jego utlenowania

[48][49]. Jest to uwzgledniane w okreslaniu dawki skutecznej, efektywnej czy skumulowanej. W
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wyniku napromienienia catego ciata cztowieka dawkg ponad 100 Sv nastgpi $Smieré¢ w ciggu kilku
minut do kilkudziesieciu godzin na skutek powaznego uszkodzenia centralnego uktadu nerwowego.
Dla dawki ~10-100 Sv zgon bedzie miat miejsce okoto 3-5 dni od podania dawki, w skutek uszkodzen
nabtonka przewodu pokarmowego. W zakresie ~2-10 Sv nastgpi tzw. ,$Smier¢ szpikowy”, a przy
dawkach ponizej 2 Sv przewiduje sie skrécenie przewidywanego czasu zycia [17]. Nalezy pamietad, iz
efekty napromieniania organizmu wysoka dawka, niezaleznie od tego czy celem jest maty obszar, czy
cate ciato pacjenta, bedzie zalezat od promieniowrazliwosci osobnicze;j.

Ze wzgledu na skutki dziatania promieniowania jonizujgcego na organizmy Zzywe,
Miedzynarodowa Komisja Ochrony Radiologicznej (ICRP — International Commission on Radiological
Protection) wyrdznia dwie kategorie skutkow popromiennych: skutki stochastyczne i
deterministyczne. Pierwsze z nich odpowiadajg efektom, ktérych prawdopodobienstwo wystgpienia,
jest wprost proporcjonalne do dawki. Do tej grupy skutkdéw mozna zaliczyé np. nowotwory czy
schorzenia ktére sg dziedziczne. Oznacza to, ze dowolna dawka promieniowania moze spowodowacd
iz nawet pojedyncza komédrka organizmu zostanie uszkodzona i zmieni sie w komérke nowotworowa.
Stad w omawiane] grupie skutkow nie wprowadza sie zadnej dawki progowej, dla ktérej
prawdopodobienstwo wystgpienia nowotworu bedzie rowne zeru. Stwierdzenie to prowadzi do
whiosku, iz efekty stochastyczne nie charakteryzuje progowa zaleznos¢ od dawki. To podejscie jest
sprzeczne z hipotezg hormezy radiacyjne;j.

Do grupy skutkdw deterministycznych nalezg natomiast efekty, ktdre wystepujg po przekroczeniu
pewnej wartosci progowej dawki. Efekty deterministyczne nie sg dziedziczone, a ich przyktadem
moga by¢ np. choroba popromienna, zaéma, wypadanie witoséw czy rumien skdrny. Tego typu skutki
zwigzane s3 ze zmiang w tkankach i/lub narzadach i zalezne od ilosci komoérek z uszkodzeniami

Smiertelnymi.
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6. Procedury radioterapii

Radioterapia jako metoda leczenia onkologicznego — tzw. radioterapia onkologiczna —
zwigzana jest z wykorzystaniem wysokoenergetycznego promieniowania fotonowego (X lub vy),
elektronowego lub ciezkich czgstek natadowanych. Podobnie jak w przypadku pozostatych metod,
celem radioterapii jest jak najskuteczniejsze powstrzymanie rozrostu, lub catkowite zniszczenie guza
nowotworowego przy mozliwie minimalnym obcigzeniu tkanek zdrowych, znajdujgcych sie w jego
sgsiedztwie. Zadanie to jest tym trudniejsze im bardziej zaawansowana faza rozwoju choroby. W
pierwszych fazach rozwoju (promocja, inicjacja, wczesny rozwdj guza) choroba jest trudno
wykrywalna. Jednak juz w kolejnych etapach tworzy sie w miare dobrze zlokalizowane ognisko
pierwotne, czesto w postaci litej, mogace nastepnie naciekac¢ przylegajagce do niego tkanki. W
zaleznosci od stopnia ztosliwosci, w kolejnych fazach rozwoju choroby nowotworowej, zmiany mogg
zajmowac najblizsze wezty chtonne lub w formie tzw. przerzutéw lokowac sie w innych, dalszych
narzgdach. Stan zaawansowania choroby jest jednym z najwazniejszych czynnikdw decydujacych o
strategii leczenia, tzn. o wyborze pomiedzy leczeniem radykalnym czyli catkowitg eliminacjg
nowotworu, a leczeniem paliatywnym — ograniczajgcym sie do zmniejszenia dolegliwosci zwigzanych
z chorobg, tagodzeniu jej przebiegu, oraz o wybranych technikach leczenia. Do tych ostatnich naleza:
a) teleradioterapia — zwigzana z wykorzystaniem zewnetrznych zrédet promieniowania, b)
brachyterapia - polegajgca na bezposrednim napromienianiu, poprzez umiejscowienie zamknietego
zrodta promieniowania w guzie lub jego bezposrednim sasiedztwie — np. sréddtkankowo Iub
powierzchniowo, c) terapia radioizotopowa — zwigzana z wykorzystaniem zrédet otwartych
wprowadzanych do tkanek lub narzagdéw pacjenta. Napromienianie mozna réwniez zastosowac przed
planowang operacjg w celu zmniejszenie objetosci guza, badzZ tez po jej wykonaniu aby zahamowadé
wzrost komérek nowotworowych pozostatych po zabiegu.

Radioterapia jako dziedzina medycyny stawia sobie za cel wypracowanie odpowiednich
technik oraz metod napromieniania pozwalajacych dostarczyé wystarczajgco wysoky dawke
promieniowania jonizujgcego w dang objetos¢ guza. Jednoczes$nie zwraca sie uwage aby ograniczy¢
mozliwie maksymalnie dawke deponowang w zdrowych organach/tkankach. Rozwéj wiedzy na temat
odpowiedzi komérkowej na dziatanie promieniowania jonizujgcego oraz modeli opisujacych te
zjawiska pozwala korygowac zasady praktyczne kierujgce procesem leczenia. Zaleznos¢ odpowiedzi
organizmu w funkcji dawki promieniowania przedstawiana jest najczesciej jako przebieg
prawdopodobienstwa miejscowego wyleczenia nowotworu (Pmw) oraz wystgpienia komplikacji (Pw)
w zdrowych tkankach (Rys. 4). Jako miare Puw najczesciej podawany jest odsetek pacjentéw, u
ktérych nie pojawity sie objawy nawrotu choroby w leczonym obszarze po pewnym, okreslonym

czasie (zazwyczaj 5 lat). W odniesieniu do Pwx - weryfikowany jest odsetek pacjentow, u ktérych
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pojawity sie oznaki powiktan w tkankach zdrowych znajdujgcych sie w otoczeniu napromienianego
nowotworu [50].

Skuteczno$¢, a jednoczesnie powodzenie catego procesu terapeutycznego uzaleznione jest
od mozliwosci podania wystarczajgco wysokiej dawki ,D” w danej objetosci tarczowej (nowotworze)
celem uzyskania petnej kontroli miejscowej nad guzem (catkowitego zniszczenia zmienionych
komérek) i braku wystgpienia komplikacji w tkankach zdrowych. Obok sytuacji korzystnych —
wyraznego odseparowania tkanek zdrowych i zmienionych nowotworowo — zdarzajg sie réwniez
takie, gdzie nalezy dokonaé wyboru optymalnej dawki pozwalajacej na osiggniecie mozliwie
najwyzszego prawdopodobienstwa miejscowego wyleczenia z minimalnym zagrozeniem wystgpienia
komplikacji (np. mielopatia, porazenie, slepota)[51]. Ze wzgledu na wspomniane wyzej powody, oraz
bardzo czesto wystepujgcg mnogosc narzaddw krytycznych, proces planowania leczenia zwigzany jest

z dazeniem do maksymalizacji wyrazenia:

L . (22)
P = Pyw({Diji}) " 1_[ (1 - PWK({Dijk}))S
=1

Gdzie: {Dj} - rozktad dawki w objetosci guza (okreslonej wspotrzednymi i, j oraz k), L — liczba

narzgddéw majgcych wptyw na ocene planu leczenia; Si— waga skfadnika iloczynu opisujaca Pwk | -tego

narzadu.
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Rys. 4. Przyktadowa zalezno$¢ Pyw oraz Pwx w funkcji podanej dawki (dwa wykresy po lewej stronie) oraz wykres zaleznosci
od dawki D prawdopodobienstwa P (wzdr (20)) wyleczenia bez komplikacji. Maksymalne wartos$ci prawdopodobienstwa dla
dawek Da oraz Dg pokazujg ograniczenia mozliwosci leczenia bez wystgpienia komplikacji [52].

Przedstawiona na Rys. 4 sytuacja zwigzana jest z jednorodnym rozktadem dawki w objetosci
guza nowotworowego, Dix = const. W praktyce, ze wzgledu na budowe anatomiczng jest to sytuacja

rzadko spotykana, stad do wyznaczenia Puw najczesciej stosuje sie wyrazenie:
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2 2 (23)
P (03d) = P Ps0) = 555 (5

gdzie: o - odchylenie standardowe dawki, D - Srednia dawka absorbowana w objetosci guza, vy —
znormalizowany gradient dawki w objetosci guza.

Znormalizowany gradient dawki stuzy do opisu rzeczywistej zaleznosci miedzy dawkag a
prawdopodobienstwem wyleczenia:

_ dPyy (24)
y - dD DO DO

Wartym zauwazenia jest praktyczny wniosek wynikajacy z powyziszych rozwazan — miara
dawki podanej w danej objetosci tarczowej jest dobrze obrazowana poprzez dawke srednia. Jezeli o
jest niewielka w odniesieniu do $redniej dawki pochtonietej, to Pmw przyjmuje wartos¢, jakg miatby,
gdyby w catej objetosci tarczowe] rozktad dawki bytby jednorodny z dawka rowng dawce Sredniej.
Ponadto nalezy zwréci¢ uwage, iz wartos¢ Puw bardzo silnie zalezy od dawki — zmiana jej wartosci
nawet o 5% moze skutkowa¢ zmiang prawdopodobienstwa wyleczenia o 25% [52]. Dlatego tez, w
teleradioterapii, niezwykle istotnym jest aby zapewni¢ dostatecznie wysoka precyzje oraz
rownomierno$¢ deponowanej dawki do catej objetosci guza. Zadanie to zwigzane jest zaréwno z
doktadnym okresleniem bezwzglednej wartosci dawki dostarczanej przez dane Zrédio
promieniowania (np. akceleratora), powtarzalnym ustawieniem zrédta, jak réwniez z dostarczeniem
danej dawki do okreslonej objetosci w ciele pacjenta — odtwarzalne utozenie pacjenta w kolejnych
sesjach terapeutycznych. Z uwagi na powyzsze, mozna zauwazy¢, ze wspotczesna radioterapia jest
procesem bardzo skomplikowanym, wymagajacych spdjnosci oraz petnej wspdtpracy na kazdym
etapie leczenia, przez wszystkie osoby biorgce w nim udziat (m.in. lekarzy, fizykdw medycznych,
technikow), poczawszy od przygotowania przez jego przeprowadzenie az do uzyskania i sprawdzenia
wynikow .

Proces leczenia radioterapeutycznego rozpoczyna sie od dokonania wstepnego rozpoznania
histopatologicznego potwierdzonego badaniem fizykalnym, palpacyjnym, wspartym metodami
diagnostycznymi m.in. tomografig komputerowg, rezonansem magnetycznym, ultrasonografig itd.,
po czym nastepuje zakwalifikowanie chorego do napromieniania. W kolejnym etapie zostaje podjeta
decyzja terapeutyczna bazujacej na rozpoznaniu rodzaju oraz stopnia zaawansowania nowotworu
oraz nastepuje przystgpienie do leczenie (radykalnego lub paliatywnego). Jednym z pierwszych
krokéw w procesie leczenia radioterapeutycznego jest okreslenie punktéw na ciele pacjenta
(stuzacych do odtworzenia geometrii ciata pacjenta w trakcie napromieniania) oraz wykonanie
tomografii komputerowej koniecznej do przygotowania planu leczenia. Na przekrojach, warstwach
tomograficznych odbywa sie etap konturowania — wrysowania granic obszaréw zmienionych

nowotworowo jak i pozostatych tkanek i narzagdédw czy organdéw znajdujacych sie w obszarze
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zainteresowania terapeutycznego. Innymi stowy ma miejsce definiowanie obszaréw CTV (Clinical
Target Volume), PTV (Planning Target Volume) oraz narzaddéw krytycznych czyli OAR (Organs At Risk —
zdrowe narzady/tkanki znajdujgce sie w rejonie zmiany nowotworowej, moggce otrzymac w takcie
procesu naporomieniania pewng dawke promieniowania jonizujgcego). Konturowanie najczesciej
wykonuje doswiadczony lekarz radioterapeuta.

Kliniczna objetos¢ tarczowa czyli CTV to catkowita objetos¢ guza powiekszona o przylegty
objetos¢, w ktérej nowotwdr moze naciekac okoliczne tkanki. Okreslenie obszaru CTV opiera sie na
znajomosci anatomii, prawdopodobnego przebiegu procesu nowotworzenia, a w szczegdlnosci
kierunkdw miejscowego szerzenia sie jego mikronacieku poprzez ciggtosc tkanek, naczynia, nerwy czy
obszary luznej tkanki facznej oraz regionalnego uktadu chtonnego. Istotne znaczenie ma znajomos¢
czestosci i ryzyka przerzutow nowotworowych do regionalnych weztéw chtonnych oraz ich
lokalizacja. Zasady wyznaczania obszaru CTV byly tworzone przez wiele lat przez lekarzy
radioterapeutéw na podstawie doswiadczenia oraz zaobserwowanego przebiegu choroby.
Zgromadzona przez ten czas wiedza jest obecnie wykorzystywana poprzez tworzenie uzytecznych i
coraz zasobniejszych baz danych. W kolejnym kroku wyznaczany jest obszar PTV poprzez dodanie
odpowiedniej wielkosci marginesu do obszaru CTV. Margines ten jest zalezny od rodzaju nowotworu,
lokalizacji, ruchomosci narzagdéw (ruchomosé swoista i wewnetrzna), btedéw utozenia chorego jak i
btedéw dozymetrycznych. Przyktadowo: ruchomos¢ guza ptuca zlokalizowanego obwodowo bedzie o
wiele wieksza niz np. guza mdzgu. Ponadto, przy pewnych lokalizacjach anatomicznych np. glowa,
szyja, mozna stosowaé unieruchamiajgce maski termoplastyczne pozwalajgce na minimalizacje
marginesu dodanego do obszaru CTV poprzez zwiekszenie precyzji oraz odtwarzalnosci utozenia
pacjenta. Jeszcze innym problemem pozostaje okreslenie marginesu przy leczeniu nowotworu
gruczotu krokowego, zwigzanego z réznym wypetnieniem pecherza moczowego czy banki odbytnicy.
Obszar PTV moze takzie wykraczaé poza bariery anatomiczne (np. bariery kostne, $luzowe, sciany
narzadow).

Deponowanie dawki w ciele pacjenta wigze sie obcigzeniem tkanek zdrowych. Oprécz
nowotworu w polu wigzki promieniowania zawsze znajdujg sie takze tkanki zdrowe, ktére nalezy
szczegblnie chroni¢, dlatego istotnym jest okreslenie prawidtowego marginesu dodanego do
objetosci CTV. Nalezy pamieta¢, iz celem nadrzednym jest uzyskanie zatozonego efektu
terapeutycznego z mozliwie jak najmniejszym uszkodzeniem tkanek zdrowych znajdujgcych sie w
polu napromienianym. Uszkodzenia popromienne tkanek zdrowych zalezg w duzej mierze od
prawidtowo wyznaczonego obszaru PTV. Tolerancja zdrowych tkanek na napromienianie zalezy od
ich budowy (szeregowe, rownolegte, mieszane), objetosci znajdujacej sie w polu promieniowania

oraz od sposobu frakcjonowania dawki. Stopied uszkodzenia komodrek wskutek napromieniania
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zalezy takze od wielu innych czynnikéw: wykorzystanej energii, rodzaju uzytego promieniowania,
mocy dawki, facznego czasu leczenia, wrazliwosci komdrkowej czy osobniczej pacjenta.

Celem prawidtowo wykonanego planu leczenia jest otoczenie obszaru PTV powierzchnig
zadanej izodozy np. 95% — 102% zadanej dawki, w objetosci 95% zakonturowanego obszaru
anatomicznego, a tym samym uzyskanie zadanych, réwnomiernych parametrow rozktadu dawki w
catej wyznaczonej objetosci PTV. Wyznaczenie zbyt matego obszaru PTV moze obnizy¢ szanse
chorego na wyleczenie a wyznaczenie za duzego marginesu moze skutkowaé uszkodzeniem
popromiennym zdrowych tkanek i narzadéw.

Po wykonaniu odpowiednich konturéw (CTV, PTV, OAR) nastepuje etap planowania leczenia z
wykorzystaniem odpowiedniego zrédta promieniowania, pasujgcego do wczesniej wybranej techniki
radioterapii. Etap ten polega na okreslenu rozktadu oraz wielkosci dawki w objetosciach tarczowych i
narzadach krytycznych. Wigze sie to z doborem odpowiednich ustawient wykorzystanego aparatu np.
okreslenie kata gantry, kata ustawienia kolimatora, wielkosci pola napromieniania dla
wykorzystanego akceleratora itp. (patrz rozdziat 6.2) czy elementdw pomocniczych, np. klindw
mechanicznych, lub tworzonych indywidualnie dla danego pacjenta modyfikatorow wigzki, np.
wylewki, ostony, maski, bolusy. Elementy te wykonuje sie z materiatdw umozliwiajgcych ich
wielokrotne wykorzystanie w czasie leczenia pacjenta. Nalezy pamietac, iz muszg one zapewnic
powtarzalno$¢ zaréwno utozenia pacjenta jak i warunkdow jego napromieniania. Wstepnie
przygotowany plan leczenia stworzony przez fizyka medycznego, nabiera swego ostatecznego
ksztattu w trakcie jego akceptacji przez lekarza radioterapeute. Po dokonaniu akceptacji nastepuje
resymulacja — sprawdzenie geometrii zwigzanej z aparaturg terapeutyczng i pozycjg pacjenta, czyli
rowniez posrednio sprawdzenie poprawnosci wykonania wybranego planu, uktadu oston, elementéw
unieruchamiajgcych pacjenta [50][53].

Jezeli wszystkie dotychczasowe etapy weryfikacji i przygotowania chorego do napromieniania
przeszty pozytywnie, nastepuje najistotniejszy element radioterapii — napromienianie — czyli podanie
zaplanowanego rozktadu dawki promieniowania. Proces ten w zaleznosci od wykorzystanego
schematu napromieniania oraz techniki moze trwaé¢ od 1 dnia do okoto 7-8 tygodni, gdzie na
nowotwor podawana jest dawka od ok. 8 do ok. 80 Gy w przedziale fakcji od 1 do 35 frakcji. Leczenie
trwa codziennie przez 5 dni roboczych tygodnia (czasami, w zaleznosci od potrzeb, napromienianie
moze odbywac sie 6-7dni w tygodniu). Niezmiernie istotnym jest dotozenie wszelkich staran w
prawidtowe utozenie chorego przed kazda frakcjg leczenia, tak aby nie narazi¢ go na dodatkowe ostre
i/lub przewlekte uszkodzenia popromienne narzagdéw krytycznych. Obok utozenia pacjenta,
szczegblng uwage zwraca sie rowniez na stabilno$¢ aparatu — zwigzang z kalibracjg dozymetryczng

aparatu, czyli sprawdzenie poprawnosci z jakg aparat podaje dawke pochodzacg od promieniowania
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jonizujgcego. Pomiary takie przeprowadza sie ,in vivo” — poprzez pomiar dawki na pacjencie, w
trakcie sesji terapeutycznej, oraz poprzez sprawdzenie poprawnosci pod wzgledem technicznym
parametréw aparatu, np. zakresy tolerancji odchylenia aparatu od zadanego kata [52].

Leczenie radioterapeutyczne jest procesem dynamicznym. Oznacza to, iz zaréwno reakcja
guza nowotworowego na podane dawki promieniowania moze nie by¢ wystarczajgca, jak rowniez,
mogg wystgpi¢ komplikacje w narzadach krytycznych (OAR). Obie sytuacje mogg narzuci¢
koniecznos¢ zmiany schematu leczenia jeszcze przed jego zakonczeniem. Dlatego tez, istotne jest
sprawdzanie stanu pacjenta poprzez jego systematyczne monitorowanie podczas catego procesu
leczenia zwigzane z obserwacjg, wywiadem, czy badaniami, np. sprawdzenie poziomu odpowiednich
markeréw, wykonanie kontrolnych tomografii. Po zakoriczeniu napromieniania nalezy wykonywatd
badania kontrolne chorego celem udokumentowania wyleczenia oraz sprawdzenia stanu
ewentualnych uszkodzen sasiadujgcych tkanek zdrowych. Jezeli chodzi o efekty uboczne radioterapii,
to sg one rézne w przypadku kazdego pacjenta. Zdarza sie, ze nie wystepujg zadne efekty uboczne
lub jedynie bardzo tagodne w trakcie leczenia. Jednakze, u niektérych chorych, skutki uboczne mogg
by¢ powazine, oczywiscie uzaleznione od przepisanej dawki oraz leczonej objetosci anatomicznej
ciata. Najczesciej wystepujgce efekty uboczne to zmeczenie, zmiany skérne oraz utrata apetytu.
Mogg one wystgpi¢ w zwigzku z napromienianiem kazdego obszaru ciata. Inne efekty uboczne wigzg
sie bardziej specyficznie z leczeniem okreslonych obszaréw, przyktadowo — tymczasowa utrata
wiosdw zwigzana z napromienianie obszaru gtowy. Na szczescie wiekszos¢ dolegliwosci mija z
czasem. Jezeli wystgpi wyjatkowo silna reakcja pacjenta, lekarz moze zaleci¢ przerwanie terapii lub
zmiane zastosowanego rodzaju, schematu leczenia. Juz po zakoriczeniu radioterapii istotne jest, aby

pamietaé o okresowym wykonywaniu badan, w celu kontroli efektéw leczenia [53][54].

6.1.Planowanie leczenia

Zwiekszajgca sie precyzja obliczen rozktadu dawki oraz stopnien zaawansowania
wykorzystywanych technik przy planowaniu radioterapii wymaga sieci komputerowej o bardzo
wysokiej mocy obliczeniowej. Taka sie¢ jest dodatkowo potgczona poprzez sie¢ szpitalng z
tomografem komputerowym, tomografem rezonansu magnetycznego, czy pozytonowg tomografig
emisyjng. Opisany system pozwala na zebranie informacji dotyczacych anatomii pacjenta a tym
samym opisu zmian majgcych miejsce w jego ciele. Do tego systemu nalezy dotgczy¢ analizator pola
promieniowania, czyli uktad zbierajgcy dane o wigzkach promieniowania wytwarzanych przez
akceleratory medyczne takich jak profil poprzeczny wigzki, spadki gtebokosciowe itd. Do tak
rozbudowanego systemu komputerowego wprowadzana jest petna charakterystyka wigzek
promieniowania wytwarzanych na konkretnym akceleratorze (tworzy to tzw. model aparatu w

systemie planowania leczenia).
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Rys. 5. Przyktadowe plany napromieniania raka prostaty (wyniki optymalizacji planu w TPS), z zaznaczonymi osiami

centralnymi wigzek, pkt. izocentrum (tzw. 1Z0), obszarami CTV, PTV i OAR a takze izodozami (w wartosciach wzglednych).
Gorny rysunek (A) dla zwiekszenia czytelnosci zostat pozbawiony tomograficznego widoku struktur, narzadéw, oraz
organdw - zaznaczone obszary OAR, CTV, PTV sg analogiczne do widocznych na dolnym rysunku (B) na ktérym dodatkowo
zostat wigczony widok rozktadu dawki (izodoz) pochodzacy od wszystkich widocznych wigzek.

Przygotowywanie planu leczenia pacjenta radioterapeutycznego polega na stworzeniu, na
podstawie tomografii komputerowej, optymalnego rozktadu dawki w jego ciele (Rys. 5). Rozktad ten
jest obliczany przy pomocy specjalnych algorytmdéw (patrz rozdziat 8.7). Z uwagi na fakt rosnacej
mocy obliczeniowej oraz pamieci stosowanych komputeréw coraz powszechniej stosowane s3

algorytmy oparte na metodach Monte Carlo (patrz rozdziat 8.7).
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Optymalizacja planu leczenia, bedgca czescig procesu planowania, polega na odpowiednim
doborze uktadu parametrow wigzek. W celu dostarczenie do objetosci PTV danej zmiany
nowotworowej, zadanej dawki o odpowiednim rozktadzie, okreslonym przez lekarza prowadzacego.
W pozostatych, zdrowych tkankach dawka powinna by¢ tak niska jak to mozliwe. Zasadniczo mozna
rozrézni¢ dwa sposoby optymizacji [50][53][54]:

a) wizualna— interakcyjna zmiana, modyfikacja parametréw wigzek, MLC?!, klindw, wag
poszczegdlnych pdl, dobdr oston a nastepnie poréwnanie uzyskanych wynikéw rozktaddéw.

b) matematyczna — stworzenie tzw. funkcji celu. Wykorzystuje ona parametryzacje rozktadu dawek
w PTV, modele biofizyczne (np. liniowo-kwadratowy opisujgcy efekty napromieniania w
zaleznosci od sposobu frakcjonowania oraz zastosowanej dawki) oraz natozone ograniczenia
wielkosci dawek w OAR. Pozwala ona na numeryczne okreslenie optymalnych parametréw planu
leczenia prowadzacych do maksymalizacji prawdopodobienstwa P wyleczenia bez wystgpienia
komplikacji dla organizmu.

Najprostsze plany moga zaktada¢ pojedyncze wigzki terapeutyczne (np. wykorzystujacej
promieniowanie elektronowe). Jakkolwiek nawet prosta analiza rozktadu dawki moze sugerowa¢, ze
zwiekszenie liczby wigzek pozwoli na uzyskanie lepszego planu leczenia. Nalezy jednak pamieta, iz
przy duzej ilosci wigzek wzrasta czas leczenia jak réwniez rozszerza sie obszar napromieniany niskimi
dawkami w ciele pacjenta czyli zwieksza catkowita dawka pochtonieta przez pacjenta.

Rozktad dawki mozna formowac przy pomocy modyfikatorow wigzki w formie klindw —
aparaty terapeutyczne wyposazone sg zwykle w kliny mechaniczne lub dynamiczne o kacie tamigcym
np. 15°, 30° 45°i 60° gdzie kat famiacy klina okresla sie przez srednie nachylenie izodozy 50% w
odniesieniu do osi wigzki (Rys. 6). Wigzke mozna rowniez ksztattowaé przy pomocy listkéw
kolimatora MLC lub oston indywidualnych (wykonanych dla danego pacjenta). Zaréwno MLC, kliny jak
i ostony moga zapewnié¢ zwiekszenie jednorodnosci rozktadu dawki w obszarze guza, a takze ochrone
narzgdow krytycznych (OAR). W nowszych technikach (IMRT/ VMAT), fluencja wigzki moze by¢
modelowana takze przez dynamiczny ruch listkéw MLC.

W przypadku teleradioterapii, uwzgledniajgcej ruchomos¢ elementéow sktadowych
akceleratora medycznego oraz odlegtos¢ punktu wejscia wigzki w ciato pacjenta od Zrédta
promieniowania, najczesciej stosowana jest tzw. technika izocentryczna. Zwigzana jest ona z
ulokowaniem izocentrum (tzw. 1ZO — punkt przeciecia sie osi obrotu ramienia aparatu
terapeutycznego, kolimatora oraz stotu terapeutycznego) w objetosci tarczowej (PTV). Przy jej

wykorzystaniu odlegtos¢ pomiedzy zrédtem promieniowania a osig obrotu ramienia medycznego

Lkolimator wielolistkowy MLC — ang. Multi Leaf Collimator, najczesciej zbudowany z 80-160 ruchomych listkow
wolframowych, o szerokosci 0,3cm, 0,5cm lub 1cm.
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przyspieszacza pozostaje stata (tzw. technika SAD — Source to Axis Distance). Mozliwe jest réwniez
zastosowanie techniki zachowujacej statg odlegtos¢ zrédto — powierzchnia ciata pacjenta (SSD —

Source to Skin Distance). Techniki leczenia zwigzane ze sposobem modelowania rozktadu dawki

promieniowania jonizujgcego zostang opisane ponizej.
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Rys. 6. Rozktad izodoz dla pola otwartego oraz klinowanego z wykorzystaniem klina mechanicznego. Zaznaczono kat a = 30°
klina zgodnie z definicjg w tekscie.

Do tej pory podstawowg technikg leczenia byfta tzw. radioterapia konformalna z
planowaniem tréjwymiarowym (3D-CRT). Pozwala ona na dopasowanie ksztattu wigzki do ksztattu
i wielkosci objetosci tarczowej przy wykorzystaniu kolimatora wielolistkowego (MLC). W technice tej
stosuje sie kilka wigzek stacjonarnych. Do wymodelowania odpowiedniego rozktadu dawki w ciele
pacjenta moga tu rowniez postuzyc¢ kliny, MLC oraz ostony indywidualne[27][55]. Rozwinieciem 3D-
CRT jest tzw. radioterapia sterowana obrazem (Image Guided Radiation Therapy - IGRT). Jest ona
wysokospecjalistyczng procedurg, ktdra zapewnia znaczne zwiekszenie precyzji realizacji planu
leczenia. Wynika to ze sprawdzenia i ewentualnej korekty przestrzennego utozenia pacjenta (a tym
samym rowniez obszaru PTV) bezposrednio przed dostarczeniem dawki terapeutycznej. Odbywa sie
to dzieki systemom radiograficznym umozliwiajgcym zobrazowanie struktur anatomicznych pacjenta
(np. kostnych, czesto réwniez tkanek miekkich, czy specjalnie wprowadzonych np. ztotych
znacznikéw) i poréwnanie ich z obrazami referencyjnymi przygotowanymi na etapie planowania
leczenia [27].

Wraz z rozwojem technologicznym coraz wiekszg popularnoscig cieszg sie techniki
dynamiczne. Ich stosowanie w praktyce klinicznej rozpoczeto od poczatku roku dwutysiecznego.
Techniki te, w ktérych ksztatt pola wigzki promieniowania jest zmienny w czasie trwania procesu

napromieniania, pozwalajg na maksymalizacje ochrony tkanek zdrowych bedacych w bezposrednim

str. 41



otoczeniu zmiany nowotworowej. Jednoczesnie umozliwiajg one doktadniejsze zaplanowanie
przestrzennego rozktadu dawki w objetosci tarczowej jak i wzrost konformalnosci planu (czyli
dopasowanie rozktadu dawki do ksztattu targetu) [56]. Techniki dynamiczne obok mozliwosci
dopasowania ksztattu pola promieniowania danej wigzki (jak byto juz w technice 3D-CRT), pozwalajg
rowniez na modelowanie intensywnosci promieniowania w wigzce przez wykorzystanie mniejszych
pol sktadowych od danej wigzki — tzw. segmentdw (zmiana rozmiaru pola powoduje, ze zmienia sie
intensywnos¢ wigzki). Wspomniane pola sktadowe mogg, ptynnie lub skokowo przechodzi¢ jedno w
drugie (technika odpowiednio ,sliding widow” oraz ,step and shoot” — patrz kolejny akapit) a tym
samym ,dopromienia¢” lub przystania¢ odpowiednie struktury w organizmie. Terapia tego typu,
wykorzystujgca pewng, okreslong ruchomosé poszczegdlnych listkow kolimatora (MLC) w trakcie
wigczonej wigzki promieniowania, pozwala na dowolne modulowanie (,malowanie”) rozktadu dawki
w obszarze guza i otaczajgcych go tkankach. Tego typu terapia czesto okreslana jest jako
napromienianie szczelinowe, gdyz dawka promieniowania jonizujgcego dostarczana jest w wyniku
ciggtego otwierania i zamykania sie listkow (szczelin) w réznych obszarach przygotowanego pola
terapeutycznego [27][57].

Jedng z technik dynamicznych jest tzw. IMRT (ang. Intensity Modulated Radiation Therapy).
Mozna wyrdzni¢ dwa sposoby realizacji tej techniki. Jedna z nich — ,step and shoot” — jest metodg
dyskretng, ktéra zwigzana jest z witgczeniem wigzki dopiero po osiggnieciu przez listki kolimatora
okreslonej w systemie planowania pozycji. Nastepnie wigzka zostaje wytgczona na czas zmiany
pozycji listkdw do kolejnej zaplanowanej pozycji — schemat ten jest powtarzany przez wszystkie
kolejne segmenty sktadowe danego pola oraz przez wszystkie zaplanowane pola. Kolejng metoda jest
tzw. ,sliding window”, gdzie pacjent poddany jest dziataniu promieniowania przez caty czas
poruszania sie listkdw kolimatora MLC. Zasadnicza rdznica pomiedzy wspomnianymi metodami
zwigzana jest z obecnoscig lub brakiem wyraznych pél sktadowych (segmentdw). Technika ,sliding
window” pozwala na ciggta zmiane zaréwno ksztattu pola promieniowania jak i natezenia wysytanego
promieniowania. Obydwie wymienione metody sg natomiast realizowane przy statym, zadanym kacie
gtowicy terapeutycznej (gantry) akceleratora medycznego [57]-[59].
Rozwinieciem ww. metod jest, zyskujgca na popularnosci technika taczaca w sobie dynamiczng
zmiang ksztattu wigzki z technika obrotowa. Technika ta nazywana jest VMAT (ang. Volumetric
Modulated Arc Therapy); jest technika dynamiczng wykorzystujgcg obrét gtowicy terapeutycznej
aparatu z jednoczesng modulacjg intensywnosci wigzki w trakcie wykonywania obrotu. VMAT jest
zwigzany z modulacjg objetosciowg (ruch listkbw MLC potgczony zostat z jednoczesnym ruchem
ramienia akceleratora, zmiennoscig jego predkosci obrotu oraz modulacjg mocy wigzki — ang. Dose

Rate [MU/min] — gdzie MU jest tzw. jednostkg monitorowa wigzgcg dawke w [Gy] z jednostkami w
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jakich sg kalibrowane akceleratory medyczne) i charakteryzuje sie znacznie krétszym czasem trwania.
Mozliwos¢ realizacji coraz bardziej zaawansowanych technik radioterapeutycznych zwigzana jest
rowniez z rozwojem algorytméw komputerowych optymalizujgcych obliczenia rozktadu dawki
rownoczesnie w objetosci PTV oraz OAR [27] (patrz rozdziat 6.3). Technika VMAT zostata
wykorzystana w niniejszej pracy.

Nalezy jednak pamietac iz oprdcz niezwykle precyzyjnych systeméw planowania leczenia (TPS
- Treatment Planning System) korzystajgcych z zaawansowanych algorytmdéw oraz technik
pozwalajacych na bardzo doktadne ksztattowanie rozktadu dawki w ciele pacjenta, realizacja
przygotowanego planu zalezy od precyzji i stabilnosci zrédta promieniowania, ktérym jest medyczny
akcelerator liniowy dziatajgcy w pewnym zakresie tolerancji mechanicznej oraz dozymetryczne;j.
Niezbednym wiec jest zweryfikowanie zgodnosci rozktadu dawki zaplanowanej z jej rzeczywistym
rozktadem. Ponadto, gdy w ciele leczonego pacjenta znajdujg sie obiekty o znacznie réznigcej sie
gestosci np. protezy, nie bedgce standardowo przewidziane w TPS, powodujgce niejednokrotnie
powstawanie artefaktow w obrazach tomograficznych, wydaje sie by¢ niezbednym okreslenie
faktycznej zmiany dawki majgcej miejsce na granicy wspomnianych osrodkéw. Taka wiedza pozwoli
na upewnienie sie czy techniki sg realizowane poprawnie, zgodnie z obliczconymi wartosciami, co jest

gtéwnym celem prezentowanej rozprawy.

6.2.Akceleratory medyczne

W roku 1928 Rolf Wideroe zbudowat pierwszy akcelerator liniowy, jednakze
prawdziwy ich rozwdj miat miejsce w latach 1940-1960. Obecne akceleratory, ktére stanowig
najbardziej popularne Zzrédto wytwarzajgce promieniowanie jonizujgce do celdw terapeutycznych, sg
generalnie urzadzeniami o dos$¢ jednolitej konstrukcji, a dzieki wykorzystaniu geometrii
izocentrycznej, zapewniajg wysoka wszechstronnos¢ zwtaszcza jesli chodzi o zastosowanie w
radioterapii (Rys. 7).

Dziatanie akceleratora polega na przyspieszeniu elektrondw w rurze akceleratora bedacej
rezonatorem zasilanym lampg mikrofalowg wysokiej czestotliwosci (*1GHz-10GHz) — klistronem lub
magnetronem. Pierwszym elementem niezbednym do wytworzenia wigzki promieniowania
jonizujacego, jest termoemisyjne dziato elektronowe. Nastepnie uwolnione i wstepnie
przyspieszone elektrony o energii rzedu kilkudziesieciu keV, sg wprowadzane do uktadu
przyspieszajgcego w ktorym w warunkach wysokiej prézni nastepuje akceleracja czastek przy pomocy
fali elektromagnetycznej wzbudzanej w uktadzie wnek rezonansowych [60] (Rys. 7).

Przyspieszone elektrony sg formowane oraz ogniskowane w wigzke przy pomocy zestawu
magnesdw odchylajgcych i soczewek magnetycznych. W kolejnym odcinku akceleratora tor ruchu

elektronéw zostaje zakrzywiony a elektrony kierowane sg na folie rozpraszajaca, zwiekszajaca
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Srednice wigzki oraz folia wyréwnujaca — majgcg wyrdownac rozktad elektrondw w wigzce. Wejsciowo

natezenie wigzki posiada rozrzut w zakresie £10% (Rys. 8).

Zrédto (dziato) elektronéw

Struktura przy$pieszajaca

Folia / tarcza ¥ ¥ ¥ ¥
_—
0$ obrotu 05 obrotu
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Zrédto
mocy w.cz)

é 05 obrotu stotu

Rys. 7. Schematy budowy liniowego akceleratora medycznego

Jezeli celem jest wytworzenie wysokoenergetycznego promieniowania fotonowego folia jest
zastepowana grubg tarcza, gdzie wytwarzane jest rentgenowskie promieniowanie hamowania.
Wspdtczynnik konwersji promieniowania zalezy od grubosci tarczy oraz materiatu z jakiego jest
zbudowana i waha sie w przedziale kilku procent dla niskich energii do ponad 30% dla wyzszych
energii i gestszych materiatéw tarczy, np. ztota [61]. Celem wyrdwnania rozktadu natezenia
powstatego promieniowania X, stosowany jest filtr stozkowy — tzw. filtr sptaszczajgcy. Powstajace
promieniowanie ma widmo ciggte o energii maksymalnej réwnej eV, gdzie e jest fadunkiem
elementarnym a V jest nominalnym napieciem przyspieszajgcym akceleratora. Srednia, czyli tzw.
efektywna warto$¢ energii fotondw otrzymanego promieniowania wynosi okoto 33% maksymalnej
[3].

Ostatnim elementem formowania wigzki jest tzw. gtowica aparatu — sktadajaca sie z systemu
kolimacyjnego oraz stacji pozwalajgcg na podpiecie ewentualnego modyfikatora wigzki (np. klin,
ostona). Gtowica zapewnia dostosowanie wigzki do wymagan zwigzanych z prowadzong terapia.
Wspomniany system kolimacyjny okresla wielko$¢ oraz ksztatt pola promieniowania. Wchodzacy w
jego sktad kolimator zbudowany jest na ogét z czterech blokéw (po dwie gérne i dolne szczeki) i przy
jego pomocy mozna formutowaé pola o boku od kilku milimetrow do 40 cm. Ksztatt pél moze by¢
dodatkowo zmodyfikowany dzieki zastosowaniu asymetrycznych szczek i MLC (najczesciej spotykane
sg kolimatory MLC z 120 lub 160 listkami). Wykorzystanie ruchomych listkow znalazto, jak wczesniej

wspomniano, swoje zastosowanie w nowoczesnych technikach napromieniania wykorzystujgcych
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wigzki o intensywnej modulacji (IMRT, VMAT, itp.). Poza mozliwosciami jakie daje system
kolimacyjny, linowe akceleratory medyczne skonstruowane sg w taki sposdb, aby mozliwe byto
napromienianie pacjenta z wielu stron w trakcie jednej sesji terapeutycznej — istnieje mozliwos¢
rotacji glowicy akceleratora (gentry), kolimatora oraz stotu terapeutycznego co daje petng mozliwosé

ustawienia kierunku padania wigzki (Rys. 7).

Wigzka elektronowa

Folia rozpraszajaca

Folia wyrdwnujaca

Rys. 8. Zasada dziatania uktadu folii w gtowicy aplikacyjnej dla wigzki elektronéw i ich wptyw na profil poprzeczny wigzki.
Akcelerator medyczny zawiera rowniez elementy monitorujgce jako$¢ wigzek
promieniowania w postaci elementéw dozymetrii transmisyjnej takich jak np. zamkniete,
transmisyjne komory  jonizacyjne; ich odpowiedZ nie zalezy od warunkéw zewnetrznych:
temperatury oraz ci$nienia. Prowadzg one ciggty pomiar dawki, natezenia, stabilnosci, jednorodnosci
i symetrii wigzki wychodzacej z akceleratora. Dla bezpieczeristwa pacjenta oraz personelu, najczesciej
wykorzystane sg podwdjne systemy dozymetryczne sktadajgce sie z dwdch osobnych komor
jonizacyjnych, posiadajgcych niezalezne zasilania oraz odczyt [21][62]. Ostona akceleratora
zaprojektowana jest w ten sposdb, aby ostabia¢ natezenie przechodzgcego przez nig promieniowania
do wartosci 0,1% wyjsciowej, nominalnej wartosci. Zgodnie z zaleceniami IEC — maksymalna wartosé

promieniowania ubocznego nie powinna przekraczaé 0,2% wartosci wigzki otwartej.

6.3.Algorytmy obliczania dawki

Stworzenie planu leczenia w klinicznie akceptowalnych ramach zwigzanych z odpowiednim
rozktadem dawki w zadanej objetosci nie jest fatwym zadaniem. Wynika to ze ztozonosci proceséw
fizycznych zwigzanych z oddziatywaniem wigzki fotonéw i generowanych elektronéw wtdérnych z
materig, cigglym rozktadem energetycznym wigzki, niejednorodnosciami gestosci ciata pacjenta oraz
zjawiskiem ,utwardzania promieniowania” po przechodzeniu wigzki przez kolejne warstwy
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naswietlanego ciata. Gdy do tego dojdzie dodatkowe wyzwanie jakim jest obecnosé materiatu o
wysokie]j liczbie atomowej Z, poziom trudnosci znacznie wzrasta. Catosé moze stanowi¢ znaczacy
problem — chodzi tutaj w szczegdlnosci o zrealizowanie w warunkach klinicznych obliczonego
rozktadu przestrzennego dawki. Przypomnijmy, ze dawke promieniowania jonizujgcego definiuje sie
jako catkowitg ilos¢ energii promieniowania jonizujgcego pochtonietg przez materiat lub tkanki na
jednostke masy. Stad obliczenie dawki polega na obliczeniu energii absorbowanej przez osrodek w
kazdym punkcie, przez ktéry przechodzi wigzka promieniowania, gdzie zachodzg wspomniane wyzej
procesy fizyczne w wyniku interakcji miedzy czastkami wigzki a osrodkiem. W dowolnym punkcie na
zdeponowang dawke wptyw majg czgstki wigzki pierwotnej oddziatujagce w danym punkcie, a takze
czgstki rozproszone od innych oddziatujgcych punktéw w pacjencie oraz rozproszone na elementach
gtowicy akceleratora. Dobry algorytm obliczania dawki to taki, ktory nie tylko moze doktadnie
uwzglednia¢ wszystkie procesy fizyczne zwigzane z interakcjg wigzka-medium, ale takze jest
wystarczajgco szybki, aby mozna go byto zastosowaé w codziennej praktyce klinicznej. W zwigzku z
tym doktadnos¢ i szybkosé to dwa kluczowe czynniki dla algorytmu obliczania dawki. Algorytmy
obliczania dawki w radioterapii rozwijajg sie szybko, zwtaszcza w ostatnich latach, gtéwnie za sprawg
postepu w badaniach podstawowych dotyczacych oddziatywania promieniowania z materig oraz
informatyki, co tgcznie pozwala lepiej i szybciej symulowad i oblicza¢ rozktady dawki dla ztozonego
systemu jakim jest organizm zywy.

Do niedawna obliczenia poprawnego rozktadu dawki dla pacjentéw z jedno Ilub
dwustronnymi implantami, np. stawu biodrowego, byto praktycznie niemozliwe. Jedyng mozliwoscig
zapewnienia w miare rozsadnego, zgodnego z rzeczywistoscig rozktadu dawek byto ominiecie
implantéw przy napromienianiu. Obecny rozwdj mocy obliczeniowej komputeréw pozwala na
wprowadzenie coraz bardziej zaawansowanych modeli obliczeniowych, w coraz wiekszym stopniu
korzystajacych z rozwigzan opartych na modelach Monte Carlo (MC).

Pierwsza seria algorytmow (tzw. typ ,,a”) byta oparta na zasadach tzw. wigzki otéwkowej (PBC
— Pencil Beam Convolution). Uwzgledniaty one jedynie w niewielkim stopniu zmiany gestosci
zwigzane np. z budowgq ciata pacjenta, a co za tym idzie zmiany depozycji dawki — zwtaszcza w
obszarze jej wysokich gradientow [63]. Algorytmy typu ,,a” wykorzystujg najczesciej jedng z trzech
metod korekcji niejednorodnosci: metodg Power Law (Batho), zmodyfikowang metoda Batho i
rownowaznym stosunkiem powietrza do tkanki (metoda Tissue Air Ratio — TAR)[27]. Wartos$¢ dawki
obliczana jest w materiale rownowaznym wodzie, a nastepnie mnozona jest przez wspotczynniki
korekcji niejednorodnosci obliczone powyzszymi metodami. Algorytmy tego typu wykorzystujg rodzaj
empirycznego obliczania dawki, ktéry interpoluje lub ekstrapoluje dawke z niektérych podstawowych

pomiaréw w wodzie, takich jak procentowa dawka gtebokosciowa (PDD) dla réznych rozmiaréw pola
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przy okreslonej odlegtosci od powierzchni zrédta (SSD). Wprowadzenie koncepcji wspétczynnika
korekcji tkanka-powietrze (TAR), tkanka-fantom (TPR) i maksymalnego wspdtczynnik tkanki (TMR)
sprawito, ze algorytmy tego typu byly skuteczne w homogenicznych osrodkach. Metody te
uwzgledniajg przyczynki pochodzgce od wtérnie rozproszonego promieniowania z uwzglednieniem
rozktadu energii promieniowania oraz obszaru build-up’u (patrz rozdziat 6.4.2). Nie uwzgledniajg
natomiast wystarczajgco rozpraszania bocznego podczas przechodzenia wigzki przez obiekt
heterogeniczny. W PBC boczne rozpraszanie jest uwazane za jednorodne, a korekta niejednorodnosci
wystepuje tylko w kierunku podtuznym, ktéry jest otrzymywany przy uzyciu réwnowaznej dtugosci
Sciezki przeksztatconej z ttumienia masy (stad gestos¢ elektronowa osrodka — dtugo$c radiologiczna).
Sam model PBC zakfada podziat wigzki na czesci, tzw. wigzki elementarne lub , otéwkowe”, ktére
dostarczane sg do objetosci poddawanej napromienianiu. Kazda pojedyncza wigzka elementarna daje
pewien gtebokosciowy i poprzeczny rozktad dawki, bazujgcy gtdwnie na teorii wielokrotnego
rozpraszania coulombowskiego uwzgledniajgcego zatozenie o niskokgtowym rozpraszaniu
elektronéw. Rozktad ten w uproszczony sposdb uwzglednia charakterystyke wigzki padajgcej (patrz
rozdziat 6.4), dominujgce efekty oddziatywania (patrz rozdziat 3.), ksztatt pola wigzki oraz oSrodek w
jakim wigzka propaguje (jego sktad, geometrie, niejednorodnosci itd.). Rozktad dawki dla catej wigzki
jest nastepnie tworzony przez zsumowanie rozktadéw kazdej z wigzek elementarnych[27][55].

Algorytmy typu ,b”, uwzgledniajg transport elektronéw wtérnych dzieki czemu zapewniajg
lepszg zgodnos¢ z obliczeniami metodg Monte Carlo (MC) lub z bezposrednim pomiarem w
poréwnaniu do algorytmdéw typu ,a” [63]. Jest to szczegdlnie istotne w obszarze wysokich
gradientéw gestosci osrodka, czyli np. na granicy tkanka kostna — ptuco, tkanka — implant [64]-[68].
Jest to typ algorytmdw obecnie najczesciej wykorzystywanych w praktyce klinicznej; byt on réwniez
zastosowany w niniejszej pracy.

W przypadku wykorzystanego w tej pracy Anizotropowego Algorytmu Analitycznego dawki
(AAA) obliczenia zwigzane sg z modelem semianalitycznym, ktérego rdzen dziata w oparciu o
technike splotu dawek od wigzek otéwkowych. Same wigzki otéwkowe okreslane sg na podstawie
dopasowanych do pomiaréw symulacji Monte Carlo, po czym okreslany jest model wielu Zrddet.
Korekty niejednorodnosci osrodka sg dokonywane wzdtuznie przez radiologiczne skalowanie
gtebokosci wzdtuz kierunkdédw promienia, a bocznie przez taczenie radiologicznego skalowania
odlegtosci z wyktadniczymi funkcjami absorpcji. Stosuje sie sze$¢ niezaleznych funkcji wyktadniczych
w celu uwzglednienia bocznego transportu energii ze zmiennymi gestosciami — opartymi o gestosci
elektronowe)[69]-[71].

Obliczanie dawki przez algorytm typu ,b” zaczyna sie od wyznaczenia prawdopodobienstwa

oddziatywania fotondéw, a nastepnie w celu skrécenia obliczen,, depozycje dawki opisuje sie
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procedurg uproszczong. Wspomniane procesy fizyczne sg dobrze zbadane: wigzka promieniowania
jonizujacego oddziatuje z osrodkiem w pewnym punkcie, deponujac energie. Podczas tego procesu
moze tworzy¢ wtérne fotony i elektrony, oddajac energie na drodze rozpraszania. Te procesy fizyczne
upraszcza sie taczac pierwotng fluencje energii fotonéw (TERMA - catkowita energia uwolniona w
jednostce masy) z jadrem opisujgcym udziat rozpraszania fotondw i elektronéw (reprezentuje energie
zdeponowang wokét pierwotnego miejsca interakcji fotondw — czyli tzw. jadro), a metoda ta nosi
nazwe algorytm splotu [67]-[84]. W tym przypadku TERMA jest okreslana poprzez wprowadzenie
energii wigzki na objetos¢ (CT) pacjenta. Wigzka promieniowania jest podzielona na skfadniki
poczatkowe i rozproszeniowe, gdzie odpowiednie wartosci zwigzane z rozproszeniem sg obliczone w
narzadach (niejednolitych) w ciele pacjenta [82][85]-[87]. Jezeli dtugos¢ ,Sciezki” oddziatywania
promieniowania jest zastepowana przez radiologiczng diugos¢ sciezki w celu opisania
niejednorodnosci osrodkdw, metoda nazywa sie superpozycjg splotu. W przypadku medidow
jednorodnych, takich jak woda, nie ma duzej réznicy w doktadnosci algorytmoéw obliczeniowych. W
przypadku osrodkéw heterogenicznych zamiast rzeczywistej dtugosci stosuje sie radiologiczng
dtugosc¢ sciezki, aby uwzgledni¢ rdznice w gestosci elektronéw w stosunku do wody. W przypadku
algorytmu AAA niejednorodnosé osrodka jest rozwazana nie tylko w kierunku podtuznym, ale takze
bocznym. AAA wykorzystuje funkcje Gaussa do opisania sredniego efektu heterogenicznego w
czterech bocznych kierunkach (x x i * y) [69][80]. Rdéznica w doktadnosci obliczania dawki na
niejednorodnych mediach zalezy od tego, jak dobrze jadra tych algorytméw mogg symulowac
faktyczne rozpraszanie. Celem ostatecznego okreslenia dawki algorytm splotowy przenosi catkowitg
energie uwolniong na jednostke masy (TERMA) od koordynacji sferycznej do koordynacji
kartezjaniskiej opartej na jadrze. Natezenie rozproszonego promieniowania w kazdej czesci ciata
zalezy gtéwnie od rozproszen z otaczajacego osrodka. Stad dawka w dowolnym punkcie moze by¢
obliczona na podstawie splotu TERMA z jadrem. Superpozycja obliczonego rozktadu dawki (TERMA) z
catej objetosci okresla ostateczny rozktad 3D dawki u pacjenta [88]-[90].

Kolejny typ algorytmu — typu ,,c” swéj debiut na rynku klinicznym miaty w 2010 roku (Acuros
XB firmy Varian — AXB) i stanowig obiekt sporego zainteresowania wielu grup badawczych na catym
Swiecie. Niestety w Polsce wcigz niewielka liczba osrodkéw jest w stanie pochwali¢ sie dostepnoscia
tego typu algorytmdw. Algorytmy typu ,,c”, stosujg szybkie kody Monte Carlo lub liniowe rozwigzanie
rownania transportu Boltzmanna (BTE) ktdre sg w stanie uwzgledniaé przy obliczaniu dawki materiaty
o wysokiej Z.

Poniewaz metoda Monte-Carlo symuluje wiarygodnie wszystkie rzeczywiste procesy fizyczne,
w ktérych uczestniczg pierwotne i wtérne czgstki wigzki, wynik obliczenia dawki powinien by¢ bardzo

doktadny. Jednak doktadnos¢ zalezy gtéwnie od liczby wygenerowanych zdarzen, a ta niepewnos¢
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statystyczna jest proporcjonalna do odwrotnosci pierwiastka kwadratowego z uzyskanych liczb
zdarzen [67]. Z tego powodu szybkos¢ obliczania dawki metodg Monte-Carlo jest mata. Tym samym
algorytmy typu ,,c” zblizajg sie w swych rozwigzaniach (obliczeniach) do poziomu petnych metod MC
i/lub pomiardw (stosowanych jako referencyjne rozktady dawki) [91][92].

Szybki rozwdj mocy obliczeniowe] procesoréw znacznie zwieksza szybko$é obliczania dawki
metodg Monte-Carlo i umozliwia zastosowanie go w praktyce klinicznej. Dodatkowo aby wykorzystaé
doktadno$é algorytmu Monte-Carlo i przy$pieszyé jego dziatanie, dokonano uproszczenia transportu
czgstek wigzki w ciele pacjenta, wprowadzajgc tym samym nowe algorytmy typu ,c” [80]-[84].
Podobnie jak algorytm Monte-Carlo, nowy typ algorytméw prdébuje zasymulowacé wszystkie procesy
fizyczne, w ktére zaangazowane sg czasteczki wigzki — jakkolwiek, zamiast generowaé czastki wigzki
jedna po drugiej w procesie symulacji, wykorzystuje sie grupe réwnan transportu Boltzmanna (BTE)
do opisania wszystkich zachodzgcych proceséw fizycznych, wprowadzajac jednoczesnie dyskretne
wartosci energii, kata i przestrzeni BTE na siatki obliczeniowe i iteracyjnie rozwigzujgc powyisze
rownania w dyskretnej, wielowymiarowej przestrzeni, przy pomocy odpowiednio duzej ilosci
procesorow [85][93]-[95]. Pozwala to na znacznie szybsze niz metodg Monte-Carlo (a nawet AAA)
obliczanie dawki, przy zapewnieniu poréwnywalnej doktadnosé do algorytmu Monte-Carlo. Tego typu
algorytmy, wykorzystujgce gotowe rozwigzania réwnan BTE, [85][93] stochastycznie symulujg
transport promieniowania, zapewniajagc tym samym wysoki standard doktadnosci obliczania dawki
[96][97]. Przede wszystkim, podejscie tego typu nie wymaga korygowania heterogenicznosci tkanek
za pomocg pomiaréw lub modelowania jgder rozproszonych metodami splotu, jak to ma miejsce w
starszego typu algorytmach. Oczywiscie, idealnie by bylo gdyby algorytm MC symulowat
nieskoniczong liczbe czastek, a zmienne BTE byly przeniesione na nieskoriczenie mate siatki. Wtedy
obie metody powinny dawac¢ te same, doktadne rozwigzania [85][98][99].

Podsumowujac, algorytmy AXB i AAA majg ten sam model Zrddta wigzki fotondw, ale rdznia
sie transportem promieniowania i rozktadem dawki w catej objetosci pacjenta [92]. AXB, podobnie
jak algorytm Monte Carlo, modeluje fizyczne oddziatywanie promieniowania w o$rodku i korzysta z
rozwigzania liniowego réwnania transportu Boltzmanna (BTE) w celu obliczenia fluencji zaleznej od
energii [85][94][100]-[103]. Model zrodtowy zawiera informacje zwigzane z fotonami pierwotnymi,
rozproszonymi oraz elektronami (zanieczyszczenia wigzki). Model jest dopasowywany do danego
uzytkownika poprzez wykorzystanie dostarczonych danych pomiarowych danego aparatu podczas
konfiguracji wigzki [104]. W transporcie promieniowania i obliczaniu dawki u pacjenta wykonuje sie
nastepujace kroki:

1. transport modelu fluencji Zrodtowej na pacjenta,

2. obliczanie rozproszonej fluencji fotondéw u pacjenta,

str. 49



3. obliczanie rozproszonej fluencji elektronowej u pacjenta,

4. obliczanie dawki.
W efekcie koncowym, obliczona dawka jest uzyskiwana przez pomnozenie obliczonej fluencji przez
funkcje odpowiedzi fluencji na dawke. W korekcji niejednorodnosci algorytm AXB precyzyjnie
modeluje fizyczne interakcje promieniowania z materig, a zatem tryb raportowania korncowego
rozktadu dawki jest okreslany jako dawka do medium — Dy. Chociaz algorytm AXB z natury oblicza
Dy, rozktady dawek mozna przeksztatcié na dawke do wody — Dw, co odbywa sie poprzez zastgpienie

opartej na medium funkcji odpowiedzi na funkcje odpowiedzi na bazie wody [92].

6.4.Charakterystyka wigzki promieniowania wytarzanej w medycznym
akceleratorze liniowym

W trakcie radioterapii do os$rodka przekazywana jest energia, bedgca sumg LET
poszczegdlnych czastek. Najczesciej oznacza to zjonizowanie pewnej liczby czgstek budujgcych dany
materiat. Dawka promieniowania (energia pochfonieta) jest miarg proceséw jonizacji zachodzgcych w
penetrowanej materii. Rdzne rodzaje promieniowania jonizujgcego oddziatujg w charakterystyczny
dla siebie sposéb z danym osrodkiem, skutkuje to charakterystycznym dla kazdego z nich rozktadem
dawki w funkcji gtebokosci penetrowanego osrodka [Rys. 9].

W przypadku promieniowania wytwarzanego na akceleratorach medycznych mamy do
czynienia z promieniowaniem cigglym a nie monoenergetycznym. Poniewaz catkowity przekrdj
czynny na absorpcje jest funkcjg malejgcg energii fotondw, w miare przenikania promieniowania
przez kolejne warstwy osrodka zmienia sie rozktad widmowy promieniowania — przesuwa sie w
strone wyzszych energii. Nazywamy to utwardzaniem promieniowania.

Pomiar dawki w ciele pacjenta dla jakiegokolwiek rodzaju promieniowania jest poza
nielicznymi przypadkami praktycznie niemozliwy. Niemniej jednak celem przeprowadzenia
skutecznego leczenia, niezbedna jest mozliwie jak najdoktadniejsza znajomos¢ dawki jak i jej rozktadu
w ciele pacjenta. Dawke takg wyznacza sie w Scisle okreslonych warunkach (referencyjnych) — na
zadanej gtebokosci w fantomie, dla odpowiedniej wielkosci pola napromieniania, oraz odlegtosci od
zrédta itp. Po wejsciu wigzki promieniowania fotonowego w osrodek, na jego powierzchni zostanie
zdeponowana pewna dawka — tzw. dawka powierzchniowa. Pod powierzchnig dawka wyraznie ro$nie
(w tzw. obszarze build-up’u) do wartosci maksymalnej na gtebokosci d = dmax PO czym nastepuje w
przyblizeniu eksponencjalny spadek az do catkowitego pochtoniecia w rozpraszajagcym osrodku (w
przypadku czastek natadowanych), lub osiggniecia dawki wyjsciowej i opuszczenia osrodka w

przypadku promieniowania fotonowego (Rys. 10).
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Rys. 9. Przyktadowe rozktady dawki w wodzie, jako funkcje gtebokosci charakteryzujgce dany rodzaj wigzki
(znormalizowane do dawki maksymalnej — 100%). Na rysunku przedstawiono wigzki fotondw o energiach jakie zostaty
wykorzystane na potrzeby pracy (dla napiecia pracy akceleratora 6 MV oraz 18 MV), oraz dla poréwnania elektronéw 6 MeV
i protony o energii 150 MeV [17].

6.4.1. Dawka powierzchniowa

W przypadku fotonowego promieniowania jonizujgcego, dawka na powierzchni (okreslana
zwykle do gtebokosci 0,05cm) jest istotnie mniejsza w poréwnaniu do dawki maksymalnej. Niska
dawka powierzchniowa dla wysokoenergetycznego promieniowania fotonowego jakie jest
wykorzystywane w radioterapii, przy przejsciu z rzadkiego osrodka jakim jest powietrze (p = 1,2
kg/m3) do znacznie gestszego jakim jest organizm, lub w przypadku fantomu — np. woda (p = 1000
kg/m3), zwigzana jest z silnym rozpraszaniem zaréwno fotonéw pierwotnych jak i
wysokoenergetycznych elektrondw, a co za tym idzie, generowaniem braku rownowagi elektronowej
(CPE — Charge Particle Eguilibrium, wiecej w kolejnym rozdziale). Wktad w dawke pochodzacy od
znacznie stabszego promieniowania rozproszonego w powietrzu jest niewielki. Stosunek dawki
powierzchniowej do dawki maksymalnej zalezy od energii wigzki promieniowania i od wielkosci pola;
maleje ona z wzrostem energii wigzki i rosnie ze wzrostem pola. (np. dla pola 10 x 10 cm? dla wigzki
kobaltowej (~1,25 MeV) stanowi 30% dawki maksymalnej, dla wigzki 6 MV ~15%, a dla wigzki 18 MV -
~10%) [21][105]. W radioterapii niska dawka powierzchniowa pochodzgca od wigzki promieniowania
elektromagnetycznego jest przydatna ze wzgledu na efekt oszczedzajgcy skére. Jest to znaczaca
przewaga wigzek wysokoenergetycznych nad wigzkami $rednio i nisko energetycznymi jezeli chodzi o

nowotwory zlokalizowane w gtebszych warstwach organizmu [105][106].
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6.4.2. Obszar ,build-up”, gtebokos¢ dawki maksymalnej

Tzw. obszar ,build-up” rozcigga sie od granicy materiatu, w ktérym rozprzestrzenia sie
promieniowanie, do gtebokosci dawki maksymalnej, tzw. dawki wejsciowej. Przyrost dawki w obrebie
build-up’u jest zwigzany z wytwarzaniem wtdrnych czastek natadowanych posiadajgcych energie
przekazang przez fotony z wigzki pierwotnej. Czastki te, posiadajgce stosunkowo duzy zasieg, rowny
gtebokosci dawki maksymalnej wynosi dla promieniowania o energii 6 MV ~1,5cm a dla 18 MV ~3cm
[25]. W obszarze znajdujgcym sie bezposrednio na granicy skéra-powietrze nie sg spetnione warunki
rownowagi elektronowej, przez co dawka pochtonieta w tym obszarze jest znacznie mniejsza niz
KERMA kolizyjna tzn. Srednia energia kinetyczna przekazana przez promieniowanie jonizujgce
posrednio do czgstek natadowanych w osrodku na jednostke masy. Rdwnowaga elektronowa — ktérg
mozna rozumiec¢ jako symetryczny rozktad predkosci elektrondw wzgledem wigzki — jest stopniowo
uzyskiwana wraz ze wzrostem gtebokosci, az zostaje osiggnieta na gtebokosci dmex — W przyblizeniu
rownej sredniemu zasiegowi wtérnych czgstek natadowanych, dawka natomiast w tej odlegtosci,
Dmax, jest zblizona do wartosci wspomnianej KERMY. Po przekroczeniu odlegtosci dmax zaréwno dawka
jak i KERMA malejg w skutek ostabiania wigzki promieniowania w osrodku [20][25][107].

Podobnie jak w przypadku dawki powierzchniowej gtebokos¢ dawki maksymalnej zalezy od
energii promieniowania oraz wielkosci pola napromieniania, chociaz w tym przypadku znaczenie
drugiego z wymienionych parametréw jest czesto pomijane gdyz wnosi jedynie niewielki wktad. Przy
danej energii, najwieksza gteboko$¢ moze byé¢ zaobserwowana dla pola wielkosci 5x5cm? i np. dla
promieniowania gamma °Co o $redniej energii 1,25 MeV, wynosi okoto 0,5 cm, a dla wigzki
promieniowania hamowania o energii 25 MV wynosi okoto 5cm. Dla wiekszych pél, gtebokos¢ dawki
maksymalnej bedzie malata m.in. ze wzgledu na rozpraszanie na kolimatorach oraz filtrach
sptaszczajagcych. W przypadku mniejszych pél, gtebokos$¢ Dmex maleje z uwagi na rozpraszanie w

fantomie [20][25][105].

6.4.3. Wyjsciowa dawka powierzchniowa

Podobnie jak w przypadku dawki powierzchniowej, mozna wyrdzni¢ wyjsciowg dawke
powierzchniowg, w punkcie wyjscia z osrodka w ktdrym wigzka promieniowania propagowata. Przy
analizie omawianych dawek nalezy zwréci¢ uwage, iz krzywa rozktadu dawki wzdtuz osi wigzki (PDD —
procentowa dawka gtebokosciowa) w swoim ostatnim odcinku lekko opada od ekstrapolowanej
krzywej rozktadu dawki. Zwigzane jest to z brakiem wktadu dawki pochodzgcym z rozpraszania z

punktow znajdujacych sie poza napromienianym obiektem (Rys. 10) [20][25][105].
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Rys. 10. Rozktad dawki pochodzacy od wigzki fotonowej o energii 6MV na podstawie danych pomiarowych (wtasnych).
Ds; — dawka powierzchniowa (wlot wigzki), Dmex. — dawka maksymalna (dawka wejsciowa, znormalizowana do 100%),
D, — dawka powierzchniowa (od strony wyjscia wigzki), dmax — gtebokos$¢ dawki maksymalnej

6.4.4. Profil wiazki

Rozktad dawki deponowanej w materiale absorbentu wzdtuz osi centralnej wigzki opisuje
tylko cze$¢ informacji potrzebnej do uzyskania tréjwymiarowego rozktadu dawki np. w ciele
pacjenta. Dodatkowym elementem niezbednym do okreslenia dwu- oraz tréj-wymiarowego rozktadu
dawki (objetosciowej matrycy deponowanej energii) jest profil wigzki. Sg to dane jakie uzyskuje sie z
obszaru poza osig wigzki mierzone w ptaszczyznie prostopadtej do osi centralnej. Profil wigzki
wyznaczany jest na pewnej, okreslonej gtebokosci w fantomie wodnym prostopadle do osi gtéwnej
wigzki promieniowania. Zwyczajowo, gtebokosciami na jakich wykonywany jest pomiar sg gtebokos¢
dawki maksymalnej — dmex i 10 cm. W miare potrzeb, do poszczegdlnych systeméw planowania
leczenia mierzone profile sg inne gtebokosciach. Czesto stosowanym parametrem utatwiajgcym
interpretacje profilu wigzki jest tzw. wspoétczynnik dawki poza osig (oznaczany jako OAR z ang. Off
Axis Ratio) definiowany jako stosunek dawki w punkcie zmierzonego profilu znajdujacy sie poza osig
gtéwng wigzki, do dawki na wspomnianej osi, na tej samej gtebokosci w fantomie.

W budowie profili wigzek megawoltowych, mozna rozréznic¢ trzy obszary (Rys. 11) [25][108]:
a) obszar terapeutyczny (centralny) — obszar jednorodnej, wysokiej dawki w ktérym dawka spada

do 90% - 95% dawki w osi centralnej,
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b) obszar pdtcienia — obszar ostrego gradientu dawki, zwykle przyjmowany w zakresie 5% < D <
90% / 95% dawki na osi wigzki,
c) obszar cienia — jest to obszar jednorodnej, niskiej dawki, poza polem promieniowania (D < 5%).
Wymiar pierwszego z wymienionych obszardw — obszaru terapeutycznego — stanowi 80%
zadanej wielkosci pola (fizycznie ustawionej, okreslonej przez szczeki/MLC, mierzonej w izocentrum
aparatu). Zadana wielkos¢ pola wigzki, nazywana rdéwniez ,brzegiem geometrycznym” Ilub
,wymiarem pola”, definiowana jest jako szerokos¢ profilu wigzki miedzy punktami wyznaczajgcymi
50% dawki (dawka okreslana jest wzgledem dawki w osi wigzki — obszar zaznaczony strzatkami na
Rys. 11). W przypadku medycznych akceleratoréw liniowych na obszar ten wptyw maja: energia
elektrondw uderzajgcych w tarcze, liczba atomowa materiatu budujgcego tarcze\filtr sptaszczajgcy

oraz ksztatt geometryczny filtra.

[Proﬁl wigzki: SSD = 90cm, wymiar pola: 10x10, d = 10cm, energia: 6 MV
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Rys. 11. Przyktadowy profil wigzki dla fotondw o energii 6MV przy polu 10x10cm? na gtebokosci, d=10cm, dla SSD=90cm
Obszar pofcienia, zwigzany z nagtym, silnym spadkiem dawki oraz pojawiajgcym sie brakiem
rownowagi elektronowej na granicy zadanego pola promieniowania. Wielko$¢, rozciggtos¢ obszaru
pofcienia zalezna jest od rodzaju zastosowanych w akceleratorze kolimatoréw definiujacych pole oraz
rozmiaru zrodta (punktu centralnego, ogniska). Obszar ten moze generowac przyczynki modyfikujgce
dawke — tzw. potcien catkowity (fizyczny), na ktory sktada sie m.in. transmisja promieniowania przez
szczeki kolimatora (pdtcien transmisyjny), potcien geometryczny — zwigzany z ograniczonym
wymiarem zZrédta oraz poétcien rozproszenia — wynikajgcy z rozproszen promieniowania w

pacjencie/fantomie. Oczywiscie wspomniane wyzej przyczynki mogg ulec zmianie ze wzgledu na
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wykorzystang energie wigzki, SSD, odlegtosci kolimatora od Zrddta czy gtebokosci na jakiej dokonany
jest pomiar w danym absorbencie.

Obszar cienia — ostatni ze sktadowych profilu wigzki — jest obszarem na zewnatrz pola
promieniowania, w ktdrym dawka jest najczesciej niewielka, a pochodzi z promieniowania

przepuszczanego przez kolimator i ostone gtowicy [20][25].
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7. Dozymetria promieniowania jonizujgcego
7.1.Komora jonizacyjna

Komora jonizacyjna jaka zostata wykorzystana na potrzeby pracy jest komorg cylindryczng
typu Farmer firmy PTW. Jest to komora o objetoéci pomiarowej réwnej 0,6cm3. Zbudowana jest z
dwéch elektrod, z ktérych zewnetrzna stanowi cylinder z materiatu przewodzacego prad,
odpowiadajgcego pod wzgledem liczby atomowej Z powietrzu (najczesciej jest to grafit). Elektroda
wewnetrzna zbudowana jest z cienkiego, osadzonego w osi centralnej cylindra, preta aluminiowego.
Pomiedzy elektrodami znajduje sie powietrze, ktdrego zaréwno cisnienie jak i temperatura s3
identyczne jak aktualnie panujgce na zewnatrz komory (Rys. 12). Wiaze sie to z koniecznoscig
korekcji wskazan komory na zmiany cisnieniowo-temperaturowe otoczenia za pomocg wspétczynnika
Kp,T:

_ [(2732+T) - 1013] (25)
pT 2932 - p

gdzie: T — temperatura w skali Celsjusza, p — cisnienie w hPa.

Elektroda wewnetrzna (aluminium) Elektroda zewnetrzna (grafit)

——205m

Powietrze - 214 °[

Rys. 12. Komora cylindryczna typu Farmer wraz ze schematem budowy (na podstawie [109])

Dziatanie komory cylindrycznej typu Farmer polega pomiarze tadunku wywotanego jonizacja
powietrza przez promieniowanie czego bezposrednim wynikiem jest pomiar dawki ekspozycyjnej,
przeliczanej nastepnie przy pomocy odpowiednich wspétczynnikow (wyszczegdlnione nizej) na dawke
w Gy. Wytworzone pary jondw przemieszczajg sie do odpowiednich elektrod, do ktérych przytozone
jest napiecie nasycenia (najczesciej 300 V) zapobiegajgce rekombinacji powstatych jonow.

Caty uktad podtgczony jest do elektrometru umozliwiajgcego odczytanie zmierzonego
tadunku w warunkach referencyjnych (SSD = 95cm i 90cm, gtebokos¢ zanurzenia komory w wodzie
drer = 5cm i 10cm odpowiednio dla fotonéw o energiach 6 MV oraz 18MV, wielkos$¢ ustalonego pola
promieniowania w punkcie izocentrum wynosi 10x10 cm?, dla 100MU). Zmierzony w ten sposdb
tadunek jest nastepnie przeliczany na dawke. Sposéb wyznaczania dawki dla wigzek fotonowych
(jakie zostaty wykorzystane na potrzeby pracy) okresla raport IAEA (TRS nr 398) [110]. Dawka zostata

wyznaczona na podstawie wzoru:
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Dy olcGy] = Npy - ko - M, (26)
Gdzie: Np,w [cGy/nC]— wspdtczynnik dawki pochtonietej w wodzie dla promieniowania wzorcowego Q
(¢2rodto °Co), warto$¢ wyznaczana dla komory w czasie jej wzorcowania; kq — wspdtczynnik
korekcyjny do danego typu komory, biorgcy pod uwage rdéznice jakosci wigzki uzytkownika wzgledem
wigzki wzorcowej Q [110]; Mq — odczyt z elektrometru Wq [nC] na gtebokosci drer, uwzgledniajgcy
poprawke k,1 (na temperature (T [°C]) oraz ci$nienie (p [hPa])), efekt polaryzacji kpo, oraz zjawisko

rekombinacji ks:

MQ = WQ ’ kp,T ’ kpol ks ; (27)
(M4 + [M_]) M, M\? (28)(29)
kpol:T; kS:a0+a1'(M_2)+a2'<ﬁ2) ,

Gdzie: M. i M. - odczyty z elektrometru odpowiednio dla polaryzacji dodatniej i ujemnej, M — odczyt
dawkomierza dla polaryzacji pracy (zaleznosci od przyjetego trybu pracy — polaryzacji dodatniej lub
ujemnej); M1 i M, — odczyty z dawkomierza dla dwdch réznych napieé polaryzacyjnych odpowiednio
V1 i Va; wspdtczynniki ,a” — state, stabelaryzowane dla odpowiedniej wigzki [110].

W omawianym typie komory jej objeto$¢ czynna, wynoszaca nominalnie 0,6 ¢cm3, jest
kompromisem pomiedzy wymaganiami do pomiaru punktowego a dostatecznie duza czutoscig
pomiarowg, stgd komory cylindryczne mogg zostaé uzyte do pomiaréw wzglednych oraz
bezwzglednych. W przypadku pomiaréw wzglednych, np. przy wykonywaniu profili czy PDD wigzki,
komor cylindrycznych uzywa sie w potgczeniu z komputerowym systemem zbierania danych.
Natomiast do pomiaréw bezwzglednych niezbedne jest jej przeskalowanie w warunkach dawki
zaabsorbowanej w wodzie w celu wyznaczenia odpowiedniego wspétczynnika (Np,w). Prezentowany
typ komory jest rekomendowany do pomiaréw bezwzglednych wigzek w bardzo szerokim zakresie
zarowno wymiarow wigzki jak i natezen oraz energii [110]. Wymiary cylindrycznych komor
cylindrycznych (ich srednica oraz dtugos¢) moga by¢ mniejsze od klasycznej komory Farmera. Ma to
zapewnic¢ lepszg rozdzielczosSci przestrzenng co moze miec znaczenie zwtaszcza w miejscu szybkiego
spadku, (wysokiego gradientu) dawki. Pocigga to jednak za sobg konsekwencje w postaci spadku

czutosci.

7.2.Dozymetria termoluminescencyjna

Jedng z metod pomiaru dawek uzywanych powszechnie w dozymetrii promieniowania
jonizujgcego jest dozymetria teromoluminescencyjna (TL). Oparta na zjawisku termicznie
stymulowanej luminescencji uwalniajacej uprzednio zmagazynowang w substancji krystalicznej
energie promieniowania jonizujgcego [17]. Jest to rodzaj fosforescencji przyspieszonej, gdzie
czynnikiem przyspieszajagcym jest temperatura. Sam proces emisji swiatta mozna zaobserwowac

jedynie raz dla zgromadzonej w dozymetrze energii (dawki) — dozymetr natomiast, moze by¢
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wykorzystany  wielokrotnie w  procesie ekspozycji i odczytu. Najczesciej dozymetry
termoluminescencyjne zbudowane sg materiatéw organicznych lub nieorganicznych dielektrykow
[111].

Pierwsze informacje zwigzane z mozliwoscig wykorzystaniem zjawiska termoluminescencji do
detekcji promieniowania jonizujgcego zostaty zapostulowane juz przez Marie Sktodowska-Curie.
Zaobserwowata ona swiecenie fluorku wapnia (CaF;) eksponowanego na dziatanie zrédfa radowego,
po jego podgrzaniu po czym natezenie emitowanego Swiatta byto zwigzane z czasem ekspozycji [112].
Prawdziwy rozwdj termoluminescencji w zastosowaniu praktycznym nastgpit w potowie XX wieku
[113][114]. Jego podstawg byto powstanie pasmowej teorii przewodnictwa ciat statych. Méwi ona
m.in., iz w idealnym krysztale mozna wyrdzni¢ dwa pasma energetyczne:

a) walencyjne (podstawowe) — odpowiadajgce elektronom walencyjnym, zwigzanych z atomem,
b) przewodzenia — obsadzone przez zdelokalizowane elektrony swobodne.
Pomiedzy wspomnianymi pasmami, znajduje sie przerwa energetyczne (pasmo zabronione). Przyjeto
sie, iz materiaty o przerwie wiekszej niz 3 eV nalezg do grupy izolatoréw, w przypadku szerokosci
ponizej 3eV to pétprzewodniki, natomiast w metalach, pasma te zachodzg na siebie.

W krysztale rzeczywistym istnieje szereg defektow. Defekty te — tzw. putapki — indykuja
powstanie w obrebie przerwy nowych, dyskretnych pozioméw energetycznych [115]. llos¢ oraz
rodzaje putapek mozna kontrolowaé odpowiednio domieszkujgc krysztat. Mozemy wyrdzni¢ putapki
elektronowe — bliskie pasmu przewodzenia, wigzace elektrony wzbudzone promieniowaniem oraz
dziurowe — bliskie pasmu walencyjnemu, sg one centrami rekombinacji, ktére w trakcie obrdbki
cieplnej sg zapetniane uwolnionymi elektronami emitujagc w trakcie tego procesu kwant $wiatta.
Termoluminescencja jest zjawiskiem dwuetapowym. Pierwszy etap zwigzany jest z absorpcjg energii
promieniowania, powodujgcg przeniesienie elektronu zwigzanego z atomem do pasma
przewodzenia. Czes¢ tak przeniesionych elektronéw trafi do defektéw sieci krystalicznej i zostanie
uwieziona w putapkach elektronowych. Pozostata po nich dziura moze migrowaé po pasmie
walencyjnym jako np. centra rekombinacyjne (Rys. 13). W drugim etapie, w ktdrym nastepuje
podgrzanie krysztatu, elektrony znajdujgce sie w putapkach zyskujg porcje energii termicznej (nie
mniejszg niz réznica pomiedzy poziomem putapki a pasmem przewodzenia), dzieki ktérej moga
ponownie przejs¢ do pasma przewodzenia [113][114]. Nastepnie rekombinujg do centréw
rekombinacji (putapek dziurowych) wracajgc tym samy do stanu podstawowego. W takcie procesu

rekombinacji nastepuje emisja kwantu $wiatta (Rys. 13).
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Pasmo Przewodzenia

Pasmo Zabronione
C
N
—
Pasmo Walencyjne

Rys. 13. Pasmowy model struktury energetycznej dielektryka wraz z procesem jonizacji i termicznego wzbudzenia
luminescencji. Na rysunku zaznaczono: A — przeniesienie elektronu do pasma przewodzenia w skutek dziatania
promieniowania jonizujgcego, B — zwigzanie elektronu (poziom putapki elektronowej), C — centra luminescencji (putapki
dziurowe), D, E — uwolnienie oraz ponowne zwigzanie elektronu w putapce elektronowej, F — rekombinacja elektronu z
dziurg (bezpromieniste), G — rekombinacja elektronu z centrum luminescencji prowadzgce do emisji kwantu Swiatta

Inne procesy z jakimi mozna sie spotkac to np. rekombinacja bezpromienista gdzie nadmiar energii

zostaje rozproszony w postaci ciepta, lub ponowne zwigzanie elektronu w putapce elektronowej,

[116][117).
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Rys. 14. Przyktadowa krzywa swiecenia dla detektora MCP-N (LiF:Mg,Cu,P) wraz z numerycznym rozktadem na
poszczegdlne piki sktadowe [118]

Podstawowy model dotyczgcy opisu zjawiska termoluminescencji, tzw. Model Randala-
Wilkinsa, pomimo uproszczonych zatozen, zwigzanych m.in. z przyjeciem jednonosnikowego modelu
kinetyki z jednym typem putapek aktywnych, zatozeniem istnienia jedynie dwodch poziomoéw
energetycznych w pasmie zabronionym oraz zaniedbywalnie matym wtéornym putapkowaniem,

bardzo dobrze opisuje uzyskiwane w rzeczywistych pomiarach wyniki [119][120]. Zaproponowany
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model opisuje sytuacje idealng, z jednym pikiem Swiecenia (tzw. pierwszego rzedu) podczas gdy
termoluminescencyjna krzywa $wiecenia sktada sie z wielu pikdw (Rys. 14), zwigzanych
z przenoszeniem elektrondw z réznych putapek elektronowych do pasma przewodzenia. Jednakze
korzystajac z zaproponowanych w pdzniejszych latach aproksymacji [121], natezenie pikow $wiecenia
mozna przedstawic¢ jak sume poszczegdlnych sktadowych. W pomiarach dozymetrycznych krzywa
wyswiecana jest uzyskiwana przy temperaturze podnoszonej liniowo w funkcji czasu. Piki Swiecenia
majg wtedy charakterystyczny asymetryczny ksztatt — poszerzony od strony niskich temperatur
(Rys. 14).

7.2.1. Wlasciwosci detektorow TL

W niniejszej pracy wykorzystane zostaty detektory stworzone na bazie fluorku litu
domieszkowanego magnezem oraz tytanem, LiF:Mg,Ti (tzw. MTS-N). Najczesciej stosowane
detektory sg wytwarzane na bazie LiF (naturalnego litu). Jednakze w zaleznosci od potrzeby
zwiekszenia lub zmniejszenia czutosci materiatu detektora na promieniowanie neutronowe stosuje
sie lit wzbogacony lub zuboZony w izotop °Li, otrzymujgc w ten sposdb trzy podtypy (np. dla MTS:
MTS-N, MTS-6 i MTS-7). Detektory MTS-N, posiadajg dostatecznie wysokg czutos¢, mierzong
catkowitym natezeniem sygnatu termoluminescencyjnego na jednostke dawki pochtonietej, dla
dawek rzedu kilku Gy. Dodatkowo wykazujg one liniowa charakterystyke odpowiedzi sygnatu
wyswiecania od dawki zaabsorbowanej w zakresach stosowanych w radioterapii [122].
Podsumowujgc, wybrane detektory posiadajg szereg zalet, m.in.:

a) zblizony do tkanki wspdtczynnik absorpcji dla promieniowania fotonowego okreslany przez
efektywna liczbe atomowag Z., ktéra musi by¢ zblizona do tkanki (~7,5),

b) niewielki zanik sygnatu w czasie, tzw. ,fading” zwigzany z samoistnymi procesami
rekombinacji — okoto 5% w ciggu roku, sprawia to, ze czas pomiedzy ekspozycja a odczytem

moze by¢ bardzo dtugi, nie jest wymagany natychmiastowy odczyt dawki [118],

c) niskie tto wiasne — sygnat nienaswietlonego detektora jest na poziomie uGy,
d) stabilne wtasciwosci — brak zaleznosci od warunkéw zewnetrznych,

e) niewielkie rozmiary,

f) pasywnosc¢ detekgji,

g) szeroki zakres mierzonych dawek,

h) nielimitowany czas pomiaru.

7.2.2. Krzywe Swiecenia i ich analiza

Krzywa S$wiecenia sktada sie z trzech obszaréw. Pierwszy z nich — obszar pikéw

niskotemperaturowych (piki nr 1 i 2, na Rys. 14) — zwigzany jest z niestabilnymi temperaturowo
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pikami, zaburzajacymi odczyt pikéw gtdwnych. Mozna sie ich pozby¢ poprzez tzw. proces anilacji czyli
po ekspozycyjne wygrzewanie detektorow przez okoto 10-30 minut w temperaturze 100-120°C. Drugi
obszar, pikdw gtéwnych (piki nr 4, na Rys. 14) — zwigzany jest z mierzong dawka. Ostatni obszar —
pikow wysokotemperaturowych — pochodzacych od wysokich dawek (rzedu kGy i wiecej — obszar
dawek nie dotyczacy przedmiotu niniejszej pracy).

Jak wspomniano wczesniej, najczesciej krzywa Swiecenia ztozona jest z kilku pojedynczych
pikdbw — nalezy ja poddaé¢ dekonwolucji na sktadowe, co zmniejsza doktadnos¢ wyznaczenia
zmierzonej dawki i tym samym wymusza wykonanie odpowiednio duzej ilosci pomiaréw celem
zwiekszenia doktadnos$ci okreslenia ostatecznego wyniku [122][123].

W stosowanej metodzie odczytu dawki dla detektoréw MTS-N, wykorzystana jest linowa
zalezno$¢ pomiedzy dawka pochtonietg ,D”, a mierzonym sygnatem ,I” (scatkowang w odpowiednim
obszarze temperaturowym krzywa termoluminenscencji):

D = Nl (30)
gdzie Nk — stata, wspdtczynnik kalibracyjny.
Zaleznos¢ ta jest stuszna jedynie w pewnym, ograniczonym zakresie dawek, rodzaju i energii
promieniowania. Dla wykorzystywanych detektoréow MTS-N (w warunkach przeprowadzonego na

potrzeby pracy badania) obszar liniowosci lezy w granicach od pGy do kilku Gy [Rys. 15].

2.5 LiF:Mg,Ti )
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Rys. 15. Charakterystyka dawkowa detektoréw LiF:Mg,Ti przedstawiona przy wykorzystaniu indeksu liniowosci f(D)=(sygnat
termoluminescencyjny)/(dawka), znormalizowany do 1Gy [122].
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8. Materialy i metody

Wszystkie badania zostaty wykonywane w Narodowym Instytucie Onkologii im. im. Marii
Sktodowskiej-Curie — Panstwowym Instytucie Badawczym, oddziat w Krakowie (NIO-PIB o. w
Krakowie), na akceleratorach firmy Varian Medical Systems. Do uzyskania fotonéw o energiach 6MV
wykorzystanych do napromieniania uzyty zostat akcelerator Unique, natomiast do napromieniania
przy pomocy wyzej energetycznego promieniowania (18 MV) wykorzystany byt akcelerator TrueBeam
(patrz rozdziat 6.2 oraz 8.4). Napromienianie byto zrealizowane w technice dynamicznej obrotowej:
RapidArc (VMAT). Plany leczenia zostaty przygotowane w systemie planowania leczenia ECLIPSE
wersja 11, za pomocg algorytmow AAA 10.0.28 (patrz rozdziat 6.3 oraz 8.7). Nastepnie dawka jaka
zostata  zapisana/zakumulowana w  wykorzystanych na potrzebe pracy detektorach
termoluminescencyjnych (patrz rozdziat 7.2) zostata odczytana w Instytucie Fizyki Jgdrowej PAN — w

Centrum Cyklotronowym Bronowice dzieki uprzejmosci Pani dr hab. inz. Renaty Kopec¢.

8.1.Fantom - materialy oraz budowa

Celem zweryfikowania dawki na granicy osrodkow tkanka kostna-endoproteza musiat zostac
zbudowany fantom odpowiadajgcy ksztattem ciatu rzeczywistego pacjenta poddanemu
napromienianiu w rejonie posiadajgcym wspomniang endoproteze. Wybranym obszarem
anatomicznym byta miednica, endoprotezg — staw biodrowy wraz z gtdwka oraz szyjkg kosci udowe;j.
Dzieki uprzejmosci Pana mgr Piotra Godlewskiego z Instytutu Archeologii Uniwersytetu
Jagiellonskiego w Krakowie zostaty wypozyczone dwa obiekty:

1. obiekt 26 - fragment kosci miednicznej (Rys. 16)

2. obiekt 6 - fragment kos$ci miednicznej

majace petni¢ funkcje kosci miednicznej w budowanym fantomie.
Niestety, jak sie okazato po wykonaniu wstepnych badan
(tomografii komputerowej) — kosci te znaczaco rdznig sie pod
wzgledem gestosci od kosci w zywym organizmie ludzkim. Ze
wzgledu na zbyt niski wspodtczynnik ostabienia  wigzki
promieniowania jonizujgcego (warto$¢ jednostek Housfielda ~

300-500 HU), kosci te zostaty odsuniete od dalszych badan. Niski

wspotczynnik ostabienia wynika ze znacznej demineralizacji kosci:

pochodza one z odkry¢ archeologicznych, innymi stowy wiele lat

Rys. 16. Fragment ludzkiej kosci
przebywaty w ziemi ulegajac stopniowemu rozktadowi, ponadto miednicznej

w znacznym stopniu ulegty réwniez dehydratacji co spotegowato
dodatkowo spadek gestosci.
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W kolejnym kroku postanowiono wykorzystaé zastepczo — zamiast ludzkich kosci, zwierzece o
zblizonych parametrach jezeli chodzi o wielkos¢ oraz gestosé (wytrzymatosc). W tym celu pozyskano
wieprzowe kosci miednicze, ktére zostaty wstepnie przygotowane do pomiardw czyli oczyszczone
oraz wysuszone (Rys. 17). Wykonano badanie tomografem komputerowym (CT), z ktdrego wynikato,
iz kosci spetniajg wymagania dotyczace dostatecznego ostabiania promieniowania jonizujacego oraz
posiadaty gestos¢ w zakresie 500-1100 HU (w zaleznosci od wybranego mniej lub bardziej gestego
obszaru). Jednakze, z uwagi na czas w jakim mogty bys$ przeprowadzone badania — kilka miesiecy —
kosci wieprzowe okazaty sie by¢ nieodpowiednim materiatem badawczym gdyz:

a) w czasie przechowywania w suchym miejscu zmieniaty sie witasciwosci wykorzystywanego
materiatu (stawaty sie coraz rzadsze, lzejsze),

b) kosci po zbyt dtugim czasie przebywania w suchym miejscu ulegly degradacji na szwach
taczacych ich poszczegdine elementy (problem ten udato sie oddali¢ stosujac jako klej zywice
dwusktadnikowg — o identycznej gestosci jak spajany materiat, potwierdzony na badaniu CT),

) aby zapobiec efektom z pkt a) umieszczono kosci w wodzie — jakkolwiek przy zbyt dtugim czasie
przebywania w wodzie zaczynaty ulegad rozktadowi,

d) przy dostatecznie szybkiej obrdébce (przygotowaniu do badania) pozwalajacej unikngc
probleméw z pkt a), b) oraz c), fantom wodny w ktérym byty zanurzone celem wykonania
badania tomograficznego do pdzniejszego planowania oraz napromieniania ulegat bardzo
silnemu zanieczyszczeniu powodujgcemu problemy z jego pdzniejszym wykorzystaniem.

Nalezy w tym miejscu nadmienié, iz celem zapewnienia odpowiedniej statystyki, planowano
wykonanie kilkunastu eksperymentdw, co ostatecznie dyskryminowato kosci wieprzowe jako

materiat do badan.

£

Rys. 17. Zdjecie ukazujace potowe wieprzowej miednicy oraz wmontowanej w przygotowany pomiarowy fantom-statyw

Ostatecznie jako materiat przeznaczony do dalszych badan zostata wybrana sztuczna
miednica (wykonana z tworzywa sztucznego — PCV — o warto$ci 500 HU — wartos¢ okreslone z
badania tomograficznego). Materiat ten okazat sie by¢ pozbawiony wad jakie towarzyszyty

pozostatym, wcze$niej wybieranym materiatom. Dodatkowo byt on fatwy w obrébce oraz wygodny w
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przygotowaniu miejsc na detektory termoluminescencyjne, co wiecej w przeciwienstwie do kosci
pochodzenia odzwierzecego bardzo dobrze oddawat anatomie ludzkiej miednicy. Jakkolwiek,
sztuczna miednica posiadata rowniez pewng istotng wade w poréwnaniu do naturalnych — w catej
swej objetosci byta bardzo jednorodna. Zdecydowano iz pomimo wspomnianej wady sztucznej
miednicy pozostanie ona wykorzystana jako materiat imitujgcy miednice ludzka. Decyzja ta byita
motywowana m.in. faktem iz w rejonie poddanym eksperymentom naturalna kos¢ jest stosunkowo
cienka oraz zbita — a jednoczes$nie jednorodna, w porédwnaniu do pozostatej czesci miednicy np.
talerza, czy okolicy spojenia. Wniosek taki zostat rowniez potwierdzony obserwacjg kilkudziesieciu
pacjentéw poddawanych leczeniu okolicy miednicy w NIO-PIB o. w Krakowie, u ktérych sredni
wspotczynnik absorpcji wyrazony w jednostkach HU odpowiadat sredniej ich ilosci w materiale

sztucznej miednicy.
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Rys. 18. Projekt statywu stabilizujgcego kos¢ miedniczng

Po dokonaniu wstepnego wyboru materiatu rozpoczeto prace nad zaadoptowaniem go na
potrzeby eksperymentu. W tym celu nalezato wyfrezowa¢ w modelowej miednicy otwdr, w ktory
mogta zmiesci¢ sie proteza stawu biodrowego. W tym celu zostat zakupiony frez kulisty o srednicy
50mm. Dodatkowo zostat zaprojektowany a nastepnie wykonany, we wspétpracy z Warsztatem
Mechanicznym Wydziatu Fizyki Astronomii i Informatyki Stosowanej Uniwersytety Jagielloriskiego,
statyw stalowy stuzgcy do unieruchomienia oraz podtrzymania kosci, zapewniajgcy oparcie na czas
wykonywania odwiertu pod panewke sztucznego stawu biodrowego (Rys. 18 oraz Rys. 19).

Statyw posiada liczne regulowane elementy (np. rozstaw oraz umiejscowienie S$rub
unieruchamiajgcych, regulowana wysokos¢ pomiedzy dolng oraz gérng ptyta/podstawg) co
zapewniato jego uzytecznosé przy dowolnych ksztattach wykorzystywanego materiatu. Mozna byto

str. 64



dopasowac unieruchomienie zarédwno do ksztattu kosci zwierzecych jak i ludzkich — wspomnianej
wyzej sztucznej, oraz wypozyczonej prawdziwej kosci miednicy. Po wyfrezowaniu sferycznego
zagtebienia w materiale wykorzystywanym do badania nalezato wykona¢ dodatkowe ,gniazda”
umozliwiajgce umiejscowienie detektorow TL (typu MTS-N) na granicy osrodkéw. Wspomniane
,8niazda” miaty 4,6mm Srednicy i ~1mm gtebokosci, co zapewniato idealne pokrycie i wyrdwnanie
przez dozymetry powierzchni sztucznej kosci (Rys. 20). Na powierzchni panewki wykonano 65
,8niazd” z czego jedno zostato wykonane kontrolnie, celem zapewnienia lepszej orientacji

przestrzennej w systemach planowania oraz w pdzniejszym odtwarzaniu wyjsciowe] pozycji do

kazdego kolejnego napromieniania.

Rys. 19. Statyw unieruchamiajacy pod potowe miednicy, dzieki ktéremu mozliwe byty mechaniczne zmiany, korekty w
wygladzie wykorzystanego do badania materiatu. Dzieki zastosowaniu wielu regulowanych elementéw mozliwe byto
dopasowanie ksztattu statywu zaréwno do kosci zwierzece jak i sztucznych.

Rys. 20. Widok na panewke stawu biodrowego w sztucznej kosci z wykonanymi odwiertami na gniazda detektoréw TL oraz

widok umiejscowionych detektorow.

W kolejnym etapie zostat wykonany drugi statyw-fantom w catosci stworzony z
tkankopodobnego materiatu, powszechnie wykorzystywanego zaréwno w radioterapii jak i w
radiologii — PMMA. Ptyty zbudowane z PMMA czyli polimetakrylan metylu (Rys. 21) — o gestos¢:
~1,19 g/cm?® (wg. danych producenta), w obrazie tomograficznym dajg one sygnat na poziomie 80-

120HU co jest wartoscig zblizong do tkanek miekkich wystepujgcych naturalnie w organizmie ludzkim
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(miesnie). Ptyty zostaty wykonane na zamdwienie przez firme ProProject (ptyty Pro-RTG AEC PMMA -
zgodne z miedzynarodowa normg IEC 61223-3-1, posiadajace certyfikat CE).
Ptyty zostaty zamdwione w wymiarze 40x40x2 oraz 40x40x1 cm?® (Rys. 21) nastepnie w ramach

potrzeb byty przycinane na odpowiednio mniejsze wymiary.

(Cs02Hsg)n

Rys. 21. Wzér chemiczny PMMA oraz zdjecie ptyt wykonanych przez firme ProProject.

W statywie-fantomie gtéwne jego elementy konstrukcyjne (ptyty) widoczne na zdjeciach
ponizej - zostaty wykonane z PMMA o grubosci 2 cm. Grubos¢ ptyt zostata dobrana w taki sposdb aby
zapewniata stabilnos¢ oraz odtwarzalnos¢ ustawienia kosci we wnetrzu fantomu oraz samego
statywu wewnatrz wiekszego, zewnetrznego fantomu — odwzorowujacego wymiarami
standardowego pacjenta. Dodatkowe elementy stabilizujgce — $ruby, nasadki oraz prety — wchodzace
w sktad statywu zostaly wykonane z mniejszych ptyt (o grubosci 1cm). Wybdér oraz wykonanie
elementow stabilizujgcych z ptyt o mniejszym wymiarze byt podyktowany ich uzyciem zaréwno w
poprzek jak i wzdtuz gtéwnych elementéw fantomu (Rys. 22). Wigzato sie to z potrzebg dostatecznie
sztywnego usytuowania $rub, a takze zachowania ich ksztattu oraz witasciwosci stabilizujgcych.

Do przygotowanej ,kosci”, posiadajgcej odpowiednie ,gniazda” dla detektoréw TL, zostaty
wprowadzone uprzednio odpowiednio ponumerowane grafitowym rysikiem detektory TL.
Jednorazowo byly aplikowane 64 sztuk detektoréw o $rednicy @ = 4,5 mm, grubosci d = ~0,7 mm i
masie m = 35 mg + 0,5 mg. Celem zabezpieczenia detektoréw przed wypadnieciem w trakcie
napromieniania z dedykowanych im gniazd, zostaty one przyklejone tasma kaptonowg (Rys. 23).
Tasma ta zostata wybrana z uwagi na niewielki stopien zanieczyszczania detektoréw w poréwnaniu z
innymi dostepnymi taSmami mogacymi pozostawic¢ klej na powierzchni TL. Mégt on powodowacé
btedny odczyt sygnatu z dozymetréw lub tez ich uszkodzenie w trakcie procesu wygrzewania.
Wspomniany wczes$niej fatom wodny, (widoczny na Rys. 24 oraz Rys. 25) majacy imitowac ksztatt
zewnetrzny standardowej osoby, réwniez byt wykonany z PMMA. Zostat on udostepniony przez

Instytut im. Marii Sktodowskiej-Curie oddziat w Krakowie.
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Rys. 22. Widok na statyw-fantom stabilizujgcy utozenie kosci wraz z protezg

Rys. 23. Widok zabezpieczonych tasmg kaptonowag detektoréw TL zaaplikowanych w odpowiednie dla nich gniazda w
sztucznej kosci

W nastepnym kroku wszystkie elementy sktadajgce sie na ostateczny fantom pomiarowy, a
mianowicie: fantom wodny, statyw-fantom, sztuczna kos$¢ wraz z detektorami oraz endoprotezg,
zostaty ztozone w catos¢é. W ten sposdb wykonany oraz zabezpieczony fatom madgt zostaé poddany
napromienianiu. Wykonano skany fantomu na tomografie komputerowym (CT) z iteracyjnym
algorytmem redukcji artefaktéw metalowych — iMAR. Kazdy detektor TL zostat obrysowany w TPS
jako osobna struktura. Zabieg ten pozwolit w pdzniejszym etapie na odczyt dawki (tzn. dawki sredniej
w objetosci detektora). Nastepnie sporzadzono plany leczenia hipotetycznego gruczotu krokowego w
technice VMAT dla energii 6 oraz 18 MV (Rys. 24). Celem napromienienia, tj. realizacji
przygotowanych planéw, fantom pomiarowy (widoczny na Rys. 25) zostat umieszczony na stole
terapeutycznym w bunkrze akceleratora, odpowiednio zorientowany oraz ustawiony réwnolegle do

uktadu wspdtrzednych zwigzanych z aparatem terapeutycznym a nastepnie wypetniony woda.
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Znajdujgcy sie w nim statyw-fantom zostat unieruchomiony w odtwarzalnej pozycji. Nastepnie

sprawdzono czy w trakcie napromieniania technikg obrotowg nie nastgpi kolizja akceleratora ze

stotem oraz znajdujgcym sie na nim fantomem.

Rys.  24. Widok skanu tomograficznego oraz zdjecie fantomu wykorzystanego w eksperymencie. Na obrazie
tomograficznym zaznaczone réwniez tuki wykorzystane w procesie napromieniania w dynamicznej technice obrotowej
(VMAT)

Nastepnie wykonano weryfikacje obrazowg utozenia fantomu wzgledem utozenia
wykorzystanego w trakcie planowania leczenia (przy wykonywaniu tomografii komputerowej).
Weryfikacji tej dokonano przy zastosowaniu techniki IGRT (image-guided radiotherapy — radioterapia
sterowana obrazem): a) na aparacie Unique — wigzek promieniowania fotonowego o energii 6 MeV,
dla 2 MU (jednostek monitorowych), b) na aparacie TrueBeam — wigzek promieniowania fotonowego
o energii 120 keV. Aparat ten jest wyposazony w lampe rentgenowsk3 zapewniajgcg dodatkowe
mozliwosci obrazowania przy nizszych energiach — 120 keV, gdzie dawka powierzchniowa (Entrance
Skin Dose) ESD =5mGy. Nastepnie, w miare potrzeb, wprowadzono wyznaczone korekty utozenia. Na
aparacie Unique — korekta byta mozliwa tylko wzdtuz gtdwnych osi wspétrzednych zwigzanych ze
stofem terapeutycznym, a na aparacie TrueBeam — mozliwe bylo wykonanie réwniez korekty
zwigzanej pochyleniem stotu terapeutycznego (tzw. pitch i roll), po czym rozpoczeto napromienianie

z wykorzystaniem terapii tukowej.
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Kazdorazowo po zakonczonym procesie napromieniania, fantom pomiarowy byt
rozmontowywany oraz osuszony, a wykorzystane w trakcie doswiadczenia detektory byty
przygotowywane do odczytu. Odczyt odbywat sie w Instytucie Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk
w Krakowie — w Centrum Cyklotronowym Bronowice. Odczyt byt dokonywany przy wykorzystaniu
czytnika TL/OLS Lexygsmart (patrz rodziat 8.3). Do kazdorazowej partii detektordéw, przygotowanych,
oraz napromienianych w jednym czasie, byta wykonywana kalibracja (dla dawki 2Gy, 1Gy, 0,5Gy, oraz
dla tta, ktére przyjeto za dawke zerowg (Rys. 26)) na aparacie, na ktérym miat miejsce eksperyment.
Kalibracja wykonana byta przy wykorzystaniu fantomu ptytowego (ptyty PMMA) z umiejscowieniem
,detektoréw kalibracyjnych” w na glebokosci poza obszarem bulid-up’u dla danej wigzki

promieniowania tzn. dla energii 6 lub 18 MV.

N

Rys. 25. Widok fantomu pomiarowego wypetnionego woda, z umieszczong w jego wnetrzu, w statywie, sztuczng koscig
wraz detektorami TL oraz enedoproteza. Zdjecia wykonano przy réznych katach gantry aparatu terapeutycznego, w trakcie
sprawdzania mozliwosci wystgpienia kolizji

Dane do kalibracji czyli liczba jednostek monitorowych, przy danej energii, na zadanej
gtebokosci, przy wykorzystaniu wspomnianego wyzej fantomu zostaty przygotowane w oparciu o TPS.
Nastepnie zostaly one skorygowane o zmierzong w fantomie wodnym wydajnos¢ dzienng
akceleratora w warunkach referencyjnych. Z tego powodu dodatkowo przed kazdg sesjg zwigzang z
napromienianiem, dokonano sprawdzenia wydajnosci aparatu przy uzyciu komory jonizacyjnej typu
farmer (patrz rozdziat 1) na gtebokosci referencyjnej, okreslonej dla danego aparatu, dla danej energii
(5cm oraz 10cm pod powierzchnig wody w fantomie wodnym dla SSD réwnego 95cm oraz 90cm —
odpowiednio dla energii 6 MV oraz 18 MV — co powodowato, iz pomiar odbywat sie w izocentrum

aparatu terapeutycznego poza obszarem build up’u)(Rys. 26).
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Po dokonaniu odczytu dawki z detektoréw TL (zaréwno pomiarowych jak i kalibracyjnych)
zmierzony w czytniku sygnat zostat przypisany do odpowiadajgcym mu wartosciom dawki

zgromadzonej w trakcie eksperymentu, z uwzglednieniem tta oraz wydajnosci akceleratora

medycznego.

Rys. 26. Fantom wodny wykorzystywany do zmierzenia wydajnosci aparatu terapeutycznego, oraz detektory
termoluminescencyjne przygotowane po pomiarze do odczytu wraz z detektorami, ktdre postuzyty do kalibracji dawki,
zapakowanymi w odpowiednie dla danej dawki koperty.

Rys. 27. Widok obrysowanej w systemie planowania leczenia kosci z obszarami w ktérych znajdowaty sie detektory z
widokiem poréwnawczym rzeczywistej kosci wraz z detektorami znajdujgcymi sie w odpowiednich dla nich gniazdach.
Zdjecie ponizej prezentuje widok na same (ponumerowane) detektory po napromienianiu, przed odczytem zdeponowanej
w nich dawki.
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W kolejnym kroku dokonano poréwnania dawki zdeponowanej w TL z warto$ciami
otrzymanymi z odpowiadajgcych im obszaréw w planie leczenia. Zabieg ten byt mozliwy dzieki
uprzedniemu obrysowaniu w systemie planowania leczenia obszaréw w kosci, w ktérych znajdowaty
sie gniazda detektoréw (detektory), ich ponumerowanie, a nastepnie przypisanie odpowiednim

detektorom ze zrealizowanego napromieniania na aparatach terapeutycznych (Rys. 27).

8.2.Endoproteza

Do badania zostata wykorzystana endoproteza firmy Aesculap — typu Screw Socket S.C. —
NH448T o $rednicy 48mm - ISOTANF — stop typu (TisAlsV / zgodnie z norma ISO 5832-3! oraz ASTM F
1362%)) (Rys. 28). Stop ten wykorzystywany jest w chirurgii kostnej w strukturze dwufazowej, znane

takze pod nazwg handlowg Prorasul — 64WF. Niestety w sktad tego typu panewek wchodzi wanad,

Tabela 5. Minimalny oraz dopuszczalny (wg. wymienionych norm) sklad pierwiastkowy stopu Ti6AI4V
wykorzystywany do budowy protez [125].

Pierwiastki Al Vviclr| H [N|O]| Ti Zeis
Norma Udziat wag. [%]

min. 5,50 3,50 91 ~18,4

max. ASTM 6,50 4,50|0,08|0,25|0,0125|0,05|0,13| 88,4775 ~18,2

max. ISO 6,75 4,50/0,08|0,30| 0,015 |0,05(0,20| 88,105 ~18,2

Rys. 28. Panewka wykorzystana do badania firmy Aesculap — typu Screw Socket S.C. — NH448T o $rednicy 48mm -
ISOTANF — stop typu (TisAlsV / zgodnie z normg ISO 5832-3°% oraz ASTM F 136%)

11S0 5832-3:1996 — Implants for surgery — Metallic materials — Part 3: Wrought Titanium 6-aluminium 4-vanadium alloy

2 ASTM F 136-02a — Standard Specification for Wrought Titanium-6 Aluminum-4 Vanadium ELI (Extra Low Interstitial) Alloy
for Surgical Implant Applications (UNS R56401)

31SO 5832-3:1996 — Implants for surgery — Metallic materials — Part 3: Wrought Titanium 6-aluminium 4-vanadium alloy
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ktory jest pierwiastkiem silnie rakotwdrczym. Dodatkowo w skutek utleniania wanadu powstaje V,0s
— zwigzek bedacy tatwo rozpuszczalnym w organizmie, co utatwia przenikanie tego zwigzku z
endoprotezy do organizmu, a w konsekwencji moze wywota¢ szereg niekorzystnych reakcji
biochemicznych [124]. Z drugiej strony protezy wyprodukowane z wspomnianego stopu
charakteryzujg sie wysoka biokompatybilnoscia i odpornoscia na korozje, bardzo dobrymi
wtasnosciami wytrzymatosciowymi, przy poréwnywalnym do kosci module Young’a [125].

Zastosowano trzpien bezcementowy rowniez firmy Aesculap — NC0O87K — o budowie
segmentowe] skfadajacej sie z nasady wykonanej z ISOTAN®F — stop typu (TisAlsV / 1SO 5832-31),
czesci srodkowej zanurzonej w kosci udowej — zbudowanej z tzw. Plasmapore® p-CaP — tytanu
pokrytego 20um warstwg CaHPO4x2H,0, oraz najbardziej dystalnej czesci wykonanej z ISODUR®F —
stopu typu - CoCrMo/ISO 5832-12% (Rys. 29). Stop kobaltowo-chromowo-molibdenowy CoCrMo,
posiada wyjatkowo dobre parametry jesli chodzi o zuzycie. Zwigzane jest to z strukturg CrMn
charakteryzujaca sie wysokg twardoscig oraz bardzo dobrg wigzkowoscig [125].

Sam trzpien nie znajdowat sie w bezposrednim sagsiedztwie detektoréw, ktdre zostaty
wykorzystane do badania, stad tabela zawierajgca udziat pierwiastkowy pierwiastkdw w nim
zawartych zostata pominieta jako mato istotna. Byt on natomiast niezwykle istoty z punktu widzenia

zamocowania oraz wykonania w sposdb powtarzalny samego badania.

Cone 12/14

Plasmapore® p-CaP

135°

ISODUR".
130°

Rys. 29. Trzpien firmy Aesculap — NC087K — o budowie segmentowej widocznej na zdjeciu po prawej stronie [126]

8.3.Procedura odczytu dawki

Odczyt dawki z detektoréw termoluminescencyjnych miat miejsce w Instytucie Fizyki
Jadrowej Polskiej Akademii Nauk w Krakowie — w Centrum Cyklotronowym Bronowice. Wykonany
zostat przy wykorzystaniu czytnika automatycznego TL/OLS Reader Lexygsmart firmy Freiberg (Rys.

30). Na czytniku wykonywany byt pomiar luminescencji stymulowanej termicznie.

4 ASTM F 136-02a — Standard Specification for Wrought Titanium-6 Aluminum-4 Vanadium ELI (Extra Low Interstitial) Alloy
for Surgical Implant Applications (UNS R56401)
11S0 5832-3:1996 — Implants for surgery — Metallic materials — Part 3: Wrought titanium 6-aluminium 4-vanadium alloy

2 ISOCD 5832-12:1996 — Implants for surgery — Metallic materials — Part 12: Wrought cobalt-chromium-molybdenum alloy
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Urzadzenie posiada:
e 40 miejsc na prébki o $rednicy @ = 10 mm;
o mozliwos¢ osiggniecia maksymalnej temperatury T=710 °C;
e rozne profile grzania (zwigzane z réznymi predkosci grzania w zakresie 0,1 °C/s — 10 °C/s.

Urzadzenie jest dodatkowo wyposazone w zrédto promieniowania - (90Sr), o poczatkowej
aktywnosci Ap = 1,85 [GBql, stad czytnik moze stuzyé, zaréwno do odczytu i napromieniania
detektoréw termoluminescencyjnych, co moze by¢ wykorzystane np. w celach kalibracji.

Celem przygotowania detektoréw zaréwno do pomiaréw jak i pdzniejszego odczytu dawki,
korzystano z pieca anilacyjnego firmy PTW. Umozliwia on wygrzewanie detektoréow w dwéch
stabilnych oraz dokfadnych opcjach temperaturowych (I — w temperaturze 400 °C, Il — w
temperaturze 100 °C). Piec dzieki swojej konstrukcji umozliwiat wygrzewanie jednoczasowo kilku
ptytek aluminiowych, w ktérych byly umieszczone na czas wygrzewania detektory. Jednorazowo na
ptytce mozna umiescié 169 detektoréw.

Detektory jakie zostaty wykorzystane w trakcie pomiaréw byly wyprodukowane w
Laboratorium Dozymetrii Indywidualnej i Srodowiskowej IF). Produkcja ich polega na otrzymywaniu
spiekanych pastylek o srednicy 4,5 mm oraz grubos$ci ~0,7 mm. Detektory te sg wazone i w razie
rozbieznosci masowej odrzucane te, ktdrych masa rdzni sie w sposdb znaczgcy od m = 35 mg (+ 0,5
mg). Dodatkowo prowadzona jest kontrola zwigzana z istnieniem ubytkéw na powierzchni
detektoréw. Po uzyskaniu odpowiednio duzej grupy detektorow zostaty one poddane procesowi
anilacji przedekspozycyjnej, inaczej zwanej dwufazowg obrébkg termiczng, standardowo
wykonywana przed ekspozycjg na promieniowanie. Dla detektorow MTS-N jest to wygrzewanie w
temperaturze 400 °C przez 1 h, a nastepnie w temperaturze 100 °C przez 2h. Procedura ta redukuje
ilos¢ niestabilnych putapek zwigzanych z pikami w obszarze niskotemperaturowym, powodujgcych
zaktécenia odczytu prawidtowej dawki. Tak przygotowane detektory mogty zosta¢ poddane
napromienianiu.

Po zakoniczonym napromienianiu, cata seria detektorow (wygrzewana przedekspozycyjnie w
jednym czasie) zostata poddana procedurze odczytu dawki na czytniku TL Reader Lexsygsmart.
Bezposrednio przed przystgpieniem do odczytu dokonano anilacji poekspozycyjnej (wygrzewano
detektory w temperaturze 100 °C przez 20 min) — umozliwiajacej zmniejszenie ilosci putapek
niskotemperaturowych przed samym odczytem. Do obstugi czytnika TL Reader Lexsygsmart zostat
wykorzystany programu T/ Studio, umozliwiajgcy korzystanie z gotowych sekwencji pomiarowych,
standardowo wykorzystywanych do uzytych detektorow MTS-N. Sama sekwencja pomiarowa sktada
sie z kilku parametrow: profilu grzania tj. szybkosci narastania temperatury w czasie [°C/s], czasu

nagrzewania [s] oraz docelowej temperatury [°C] wynoszacej okoto 300 °C - 340°C dla detektoréw
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MTS-N (Rys. 31), okno detekcji (zwigzane z wyborem odpowiedniego filtru ostonowego w zaleznosci

od wielkosci zaabsorbowanej dawki), anilacja przedekspozycyjna, ekspozycja oraz anilacja

poekspozycyjna. Dla wszystkich detektorow zastosowano identyczny profil grzania.

Rys. 30. Stanowisko stuzace do dokonywania odczytu dawki zgromadzonej w dozymetrach termoluminescencyjnych
wyposazone w czytnik automatyczny TL/OLS Reader Lexygsmart firmy Freiberg (1), jednostke centralng (2), oraz piec
anilacyjny firmy PTW (3)
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400.00 : - ; | : |
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Rys. 31. Profil grzania —widok z programu TL Studio, krzywa temperaturowa dedykowana do pomiarow detektorow
— wraz z tabela okreslajaca czas trwania odpowiednich wielko$ciu profilu

8.4.Parametry techniczne akceleratorow liniowych - Unique oraz
TrueBeam

W pracy zostaty wykorzystane aparaty Unique oraz TRUEBEAM firmy Varian (Rys. 32).
Specyfikacja przy$pieszaczy znajduje sie w Tabela 6. Pierwszy z wymienionych akceleratoréw z uwagi
na posiadana jedynie jedng energie wigzki promieniowania fotonowego wykorzystywanych do celéw
terapeutycznych, 6 MV, zostat wykorzystany w pierwszym etapie eksperymentu. W kolejnym kroku
zostat wykorzystany aparat Truebeam, aktualnie jeden z najnowszych przyspieszaczy firmy Varian.

Aparat ten moze generowac wigzki terapeutyczne o réznych energiach (patrz Tabela 6), dodatkowo
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wyposazony jest w system obrazujgcy bazujgcy na kilowoltowym systemie obrazowania (Unique —
dysponujgcej jedynie megawoltowym systemem obrazowania). Na tym etapie badania, plany

leczenia byty realizowane przy wykorzystaniu wyzej energetycznego promieniowania (18 MV).

Tabela 6. Specyfikacja medycznych akceleratorow liniowych wykorzystanych na potrzeby pracy [A][B].

Parametry uzytkowe Akcelerator

Akcelerator Unique

Parametry uzytkowe UNIQUE™ Single Energy linear accelerator

Zakres energii wigzek fotonowych Wigzka o energii 6MV

Zakres mocy dawki dla wigzek fotonowych 0Od 100 do 600 MU/min

Klin dynamiczny Enhanced Dynamic Wedge

Przecieki miedzy listkami Dawka zaabsorbowana nie przekracza 0,1% dawki
w lzocetrum

Potcien?t >7mm

Precyzja pomiaru, Liniowos¢ dawki odtwarzalno$é dozymetrycznego systemu

pomiarowego wynosi = 1% lub 1 MU, przy statej

mocy dawki (dose rate).

Doktadnos¢ wyznaczenia izocentrum kula o promieniu <0,1 cm
mechanicznego i radiacyjnego dla gentry,

kolimatora i stotu

Wskaznik pozycji gentry oraz kolimatora (R) Doktadnos¢: +0,5°/ Rozdzielczo$é: 0,1°
radiacyjny (R) oraz mechaniczny (M) (M) Doktadnos¢: +1,0° / Rozdzielczo$é: 1,0°
System wizualizacji portalowej (dostepny Portal Vision — obrazy portalowe megawoltowe
rowniez dla wigzki terapeutycznej) (MV)

Stét terapeutyczny EXACT

Kolimator wielolistkowy - Millennium™ 120 Leaf MLC

Listki centralne 5 mm (szerokosc) x 40 par listkow
Listki brzezne 10 mm (szerokosc) x 20 par listkow
Maksymalne pole statyczne 40 cm x40 cm

Dodatkowo:

Napromienianie w trybie statycznym oraz dynamicznym (terapia obrotowa — opcja

tomoradioterapeutyczna — RapidArc, IMRT — ,sliding window”)

1 Dla pola 10x10cm2 przy TSD 100cm i na gtebokosci 10cm
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Tryb napromieniania catego ciata wigzkami fotonowymi

Mozliwos¢ sprawdzenia dawki zaplanowanej przy pomocy systemu ,,Portal Dosimetry’

J

Mozliwos¢ wykorzystania klinow mechanicznych oraz dynamicznych.

Asymetryczne dolne i gérne szczeki kolimatora

Akcelerator TrueBeam

Energia wyjsciowa wigzki fotonowej

6MV, 10MV, 15MV, 18MV

High intensity mode!

Dla energii 6X, 10X

Maksymalne wyjsciowe moce dawki (,,dose

rates”)

Do 600 MU/min
6X Hl przy 1400 MU/min; 10X HI przy 2400 MU/min

Energia wyjsciowa wiazki elektronowej

9MeV, 12MeV, 16MeV, 20MeV

Wiasciwosci Mechaniczne

Doktadnos¢ wyznaczenia izocentrum dla gantry | £0.5 mm

i kolimatora (promien kuli)

Doktadnos¢ wyznaczenia izocetrum dla gantry, | <0.75 mm
kollimatora oraz stotu (promien kuli)

Doktadnos¢ ustawienia pozycji gantry <0.3°
Obrazowanie

System obrazowania (napiecie przyspieszajgce) | 40— 140 kV
Zakres obcigzenia pragdowo-czasowego (mAs) 0.1 -1000 mAs

Cyfrowy system obrazowania pacjenta przed, w

trakcie i po radioterapii

Modes kV planar, kV CBCT, obrazowanie

fluoroskopowe

Matryca — rozdzielczo$¢ systemu obrazowania

(Pixel matrix)

2048 x 1536 lub 1024 x 768

CBCT (tomografia wigzki stozkowej)

Pole widzenia (obszar skanowania, szerokos¢

wigzki)

0 - 25 cm (dla gtowy); 0 — 46 cm (dla reszty ciata)

Grubos¢ skandéw

1 mm -5 mm z 0.5 mm skokiem; 10 mm

Kolimator wielolistkowy - Millennium™ 120 Leaf MLC

Listki centralne

5 mm (szerokos$¢) x 40 par listkow

Listki brzezne

10 mm (szerokos$¢) x 20 par listkdw

1 Tryby wysokiej intensywnosci do radiochirurgii stereotaktycznej i hipofrakcjonowanej radioterapii

stereotaktycznej.
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Maksymalne pole statyczne 40 cm x40 cm

High Definition 120 Leaf MLC

Listki centralne 2.5 mm (szerokosc) x 32 par listkdw
Listki brzezne 5 mm (szerokos$¢) x 28 par listkow
Maksymalne pole statyczne 40cmx 22 cm

Dodatkowo:

Napromienianie w trybie statycznym oraz dynamicznym (terapia obrotowa — opcja

tomoradioterapeutyczna — RapidArc, IMRT — ,,sliding window”)

Nowoczesny system do realizacji technik bramkowania oddechowego, ktéry uwzglednia ruchy

oddechowe pacjenta w trakcie napromieniania;

Precyzyjny stot PerfectPitch™ 6D do pozycjonowania pacjenta;

Mozliwos¢ sprawdzenia dawki zaplanowanej przy pomocy systemu ,,Portal Dosimetry”

Rys. 32. Akceleratory medyczne firmy Varian wykorzystane na potrzeby pracy: Truebeam (1) i Unique (2)

8.5.Tomograf komputerowy

Skaner SOMATOM Definition AS firmy Siemens (Rys. 33) zostat wykorzystany na potrzeby
pracy do wyznaczenia rozktadu 3D wspdtczynnika ostabienia promieniowania jonizujgcego
niezbednego w pdzniejszym etapie do przygotowania planu radioterapeutycznego. Tomograf ten ze
wzgledu na swoje parametry (Tabela 7) jest w stanie dostosowac sie do praktycznie kazdego rodzaju
pacjenta. Zapewnia on wysokiej jakosci obrazowanie CT, ktére moze by¢ wykorzystane nie tylko na
potrzeby radioterapii ale réwniez do rutynowego obrazowania diaghostycznego (z opcjg dodawania
funkcjonalnych i materiatowych informacji na temat morfologii za pomocg funkcji Dual Energy).

Dodatkowo duzy otwdr gentry zapewnia mozliwos¢ przeskanowania oséb z duzg nadwagg

lub (jak w przypadku niniejszej pracy) fantomu badawczego. Wykorzystany tomograf posiada réwniez
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technologie FAST CARE Siemensa aby zminimalizowa¢ dawke otrzymywang przez pacjenta w

poréwnaniu z innymi dostepnymi systemami.

Tabela 7. Specyfikacja tomografu komputerowego wykorzystanego na potrzeby pracy Somation Definition AS [C][D]

|Parametry uzytkowe Somation Definition AS
|Detektor Ultra Fast Ceramic (UFC)
|M02Iiwa liczba przekrojow 20, 40, 64, 128
|Czas obrotu do0.3s
|Rozdzie|czo§é czasowa do 150 ms
|Moc generatora 80, 100 kW
|Napiecie przyspieszajgce 70, 80, 100, 120, 140 kV
|Rozdzie|czo§é izotropowa 0.33 mm
|Rozdzie|czo§é ptaszczyznowa 0.33 mm
|Predkos’.é przesuniecia 0d 1.5; do 192 mm/s
Stot (udzwig) do 307 kg / 676 Ibs
Srednica okola (obszaru roboczego

80 cm
tomografu)

Rys. 33. Tomograf Somation Definition AS

Tomografia fantomu przeznaczona nastepnie do wykonania planu napromieniania kosci
wyposazonych w detektory TL oraz endoproteze zostata wykonana wedtug protokofu skanowania
wykorzystujgcym rozszerzong skale gestosci (zarowno masowg jak i elektronowg) przy odlegtosci
pomiedzy poszczegdlnymi skanami réwnej 1,5mm. Wykorzystano takze iteracyjny algorytm redukcji

artefaktéw metalowych — iMAR.
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8.6.System planowania leczenia - Eclipse

Poszczegdlne plany leczenia zostaty stworzone w systemie do planowania leczenia (ang. TPS)
Eclipse firmy Varian Medical Systems (wersja: 11.0). System ten wykorzystuje tréjwymiarowa
rekonstrukcje przekrojow poprzecznych pochodzgcych z tomografii. Przy obliczaniu dawki system
korzysta z przestrzennego rozktadu gestosci elektronowej — wykonywana jest tzw. korekcja na

niejednorodnosé, tzw. Modified Batho. Dawka zostata obliczona przy uzyciu algorytmu AAA. Z

uwagi

Rys. 34. Fantom stuzgcy do wyznaczenia krzywej kalibracyjnej gestosci wraz z préobkami materiatéw o réznych (znanych,
podanych przez producenta) gestosciach (zdjecie po lewej) oraz jego obraz tomograficznych.

na nietypowo wysokg gestos¢ wykorzystanych w pracy materiatéw, zaszta potrzeba przygotowania
oraz wdrozenia tzw. rozszerzonej skali gestosci elektronowej oraz masowej, dzieki ktdrej system
mogtby obliczy¢ dawke w intersujgcym uzytkownika obszarze. Wigzato sie to z przeskanowaniem na
tomografie prébek o znanych gestosciach, definiowanych przez producenta (Rys. 34), a nastepnie
sprawdzeniem oraz przeniesieniem danych odczytanych na podstawie tomografii z okreslonych
probek do systemu planowania leczenia. Dane te zostaty zaimplementowane w postaci tzw. krzywej
gestosci - dajacej informacje o rzeczywistym pochtanianiu promieniowania przez dane medium np.
ciato pacjenta zwigzanej z gestoscig lub wzgledng gestoscia elektronowg osrodka (Rys. 35).

Sam system przeznaczony jest zarédwno do przegladania obrazéw 3D, definiowania obszaru
guza oraz innych struktur anatomicznych, jak i do konfiguracji pola, ilosci, ksztattu oraz kierunku
padania wigzki terapeutycznej, symulacji wirtualnej, obliczania dawki i oceny planu. Mozliwosci te
pozwolity na podstawie dostarczonych danych tomograficznych, na obliczenie dawki pochtonietej w
danym obszarze, okreslonej strukturze anatomicznej - np. miednicy, obrysowanych detektorach TL.

Aby moéc realizowaé wszystkie ww. funkcje, Eclipse zostat podzielony na rézne moduty, z

ktorych kazdy stuzy do okreslonych celdw na réznych etapach procesu planowania leczenia.
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Rys. 35. Krzywe kalibracyjna HU wzgledem gestosci elektronowej (1) oraz masowej (2) okreslone w TPS w oparciu o
tomografie odpowiedniego fantomu (Rys. 34) - Fizyczna informacja o pochtanianiu promieniowania przez ciato pacjenta
(medium) przetozona na informacje o gestosci i wzglednej gestosci elektronowej osrodka. Wartosci ,default” s3
wartosciami okreslanymi przez producenta TPS (firma Varian) przygotowane na podstawie usrednionych pomiaréw
producenckich, wartosci ,pomiar” sg wartosciami zmierzonymi przez uzytkownika.

8.7.Numeryczne wyznaczanie rozkladu dawki

AAA jest rozbudowang wersjg tréjwymiarowego algorytmu Pencil Beam Convolution, ktéra
w swoich obliczeniach korzysta z metod Monte Carlo odnoszgcych sie do modelowania oddziatywan
fotondw pierwotnych, rozproszonych, dodatkowo—ogniskowanych, a takze elektrondéw ktére zostaty
rozproszone na urzgdzeniach formutujgcych wigzke promieniowania takich jak szczeki kolimatora i
listki MLC. Charakterystyka zwigzana z akumulowaniem dawki w materiale absorbujgcym (ciato
cztowieka) opiera sie 0 modelowanie na funkcjach wyktadniczych (wzér 39 w dalszej czesci rozdziatu).
Funkcjonalna posta¢ widma energetycznego wigzki opisana jest na zewnatrz pacjenta. Peina,
catosciowa wigzka terapeutyczna, ktéra zostanie wprowadzana do organizmu pacjenta jest

podzielona na elementarne wigzki otéwkowe o pewnej, okreslonej wielkosci, gdzie kazda jest opisana

str. 80



za pomocg monoenergetycznych tzw. , jader rozpraszania” — bedacych przyblizeniem wigzki o widmie
ciggtym.

Jadra rozpraszania — méwig o widmie energetycznym i skutkach rozpraszania dla danej

wigzki. Kod EGSnrc! symulacji Monte Carlo zostat uzyty do obliczenia jader rozpraszania dla
monoenergetycznych wigzek elementarnych w wodzie. Celem stworzenia wieloenergetycznego jadra
rozpraszania wykorzystuje sie sume wazong odpowiednich wigzek monoenergetycznych. W trakcie
okreslania dawki zdeponowanej we wszystkich trzech wymiarach, wszystkie jadra sg skalowane, w
odniesieniu do gestosci rzeczywistych tkanek leczonej osoby, wyznaczonych w oparciu o obrazy
pochodzace z badania tomografii komputerowe;.
Pierwotna wigzka fotonowego promieniowania jonizujgcego (wigzka wachlarzowa) zostaje
podzielona na wigzki (B), ktérych szeroko$¢ odpowiada zastosowanej rozdzielczosci siatki
obliczeniowej. W ptaszczyznie zwigzanej z izocentrum, dtugos¢ boku kwadratu siatki wynosi
najczesciej 0,25 lub 0,125 cm. Samo okreslenie dawki odbywa sie w oparciu o cigg splotéow
przekrojow wigzki osobno wyznaczonych dla kwantéw promieniowania pochodzacych z wigzki
pierwotnej, dodatkowo zogniskowanych (tzw. drugie zrédto dawki), a takie wynikajagcych z od
rozproszenia zastosowanych klinéw (trzecie zrédto), oraz elektrondw, ktére zanieczyszczajg wigzke
(czwarte zrédto). Dawka jest obliczona (ww. splot), przy wykorzystaniu fizycznych parametréw
zdefiniowanych dla kazdej pojedynczej wigzki. Funkcje bedace zaleznymi od gtebokosci (okreslonej
jak na Rys. 36) a wykorzystane w splocie wigzki, s3 wyznaczane wzdtuz centralnej osi wigzki przy
wykorzystaniu wspoétrzednej gtebokosciowej (z). Dodatkowa tzw. dawka boczna — pochodzaca od
rozproszonych zaréwno fotondéw jak i elektronéw definiowana jest, poprzez kulista powtoke, z
powierzchnig zewnetrzng prostopadta do Srodkowej czesci centralnej linii wigzki.

Algorytm Analytical Anisotropic Algorithm opiera sie na zatozeniu, iz dawka bedaca pochodna
oddziatywan fotonu i elektronu moze zosta¢ okreslona w oparciu o podziat na dwa zasadnicze
kierunki rozpraszania — poprzeczne oraz gtebokosciowe. Ich wypadkowy wkfad wyznaczany jest w
oparciu o boczne ptaszczyzny obliczeniowe majgce ksztatt kulisty, gdzie sSrodkiem kuli jest punkt na
centralnej osi wigzki. Wykorzystanie w tym przypadku sferycznego uktadu wspoétrzednych umozliwia
wykorzystanie bardziej jednolitej formy modelu wigzki elementarnej. Dawka pochodzaca z kazdego
punktu obliczeniowego w materiale absorbentu (pacjenta) uzyskana zostaje w skutek zsumowania

dawek sktadowych od wszystkich indywidualnych wigzek z catkowitej, pierwotnej wigzki.

1 NRCC Report PIRS-701: The EGSnrc Code System: Monte Carlo Simulation of Electron and Photon Transport, I.
Kawrakow and D.W.O. Rogers; Nov 7, 2003.
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Rys. 36. Geometryczne przedstawienie sposobu okreslenia wspdtrzednych odnoszacych sie do pojedynczej wigzki w
ptaszczyznie X-Z, o$ Y jest ortogonalna do ptaszczyzny rysunku (skierowana w strone czytelnika). Wspétrzedne punktu
obliczeniowego (P) okreslone sg zarowno w uktadzie zwigzanym z pacjentem (X',y,Z) jak i z punktem widzenia wigzki (x, vy,
z). Wspdtrzedna gtebokosciowa mierzona jest od zrédta do miejsca wejscia wigzki w ciato pacjenta (powierzchnia skory) w
uktadzie wspétrzednych zwigzanych z wigzka [127].

Obliczanie rozktadu dawki objetosciowej. Napromieniany obiekt (pacjent) zostanie
podzielony na 3D macierz niewielkich objetosci (wokseli — zaleznych od wielkosci siatki
obliczeniowej), ktdore sg uzyskiwane w odniesieniu o dany schemat ustalania macierzy [127].
Geometria potgczona z okresleniem sieci wokseli jest dopasowana do uktadu wspoétrzednych gtéwnej
osi wigzki. Kazda wyznaczana czes$¢ objetosci jest skorelowana z usrednionym parametrem
odnoszagcym sie do gestosci elektronowej w danej objetosci (p), ktora to jest wyznaczana dla
odpowiedniego obiektu/pacjenta w oparciu o obrazy pochodzgce z tomografii komputerowej, na
podstawie wyznaczonej przez uzytkownika krzywej kalibracji. Algorytm AAA dopuszczalna pewna
okre$long maksymalng warto$é gestosci elektronowej réwng 15*10% [elektron/cm3]. Gdyby
wyznaczona wartos$é gestosci byta wieksza, to zostanie ona przekonwertowana na podang wartosé.

Obliczanie dawki od fotonéw. Ostfabienie wigzki promieniowania opisywane jest poprzokez
funkcje depozycji gestosci energii — Ig (z, p). Fotony pochodzace z rozproszenia modelowane sg przez
funcje Kg (X, Y, Z) - uwzgledniaja one energie rozpraszang ortogonalnie do kierunku osi gtéwnej

wigzki. Obydwie wspomniane funkce ( lg i Kg ) s3 wyznaczane indywidualnie dla kazdej pojedynczej
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sktadowej monoenergetycznej wigzki ,B”. Fotony z gtdwnej wigzki, a takze powstate w wyniku
dodatkowego zogniskowania, wyznaczane sg w identyczny sposéb — rdznica wynika z ich rozktadu
widmowego, potozenia i rozmiaru miejsca ogniskowania. Dzieki takiemu zabiegowi mozliwy jest
precyzyjny opis absorpcji i rozpraszania nawet w bardziej ztozonych heterogenicznych strukturach, w
ktdrych mogg by¢ wykorzystane wspomniane funkcje.

Energia jest konwertowana na dawke w oparciu o dane oraz zaokraglenia pochodzace z
pomiaréw wykonanych w Srodowisku wodnym (przy zatozeniu ze struktura fantomu jest jednorodna
[127]), a nastepnie zaimplementowanych do systemu. Rozktad energii powigzany z dowolng wigzkg w
obszarze o duzej jednorodnosci otoczenia jest obliczana wedtug wzoru:

Epng(X,Y,Z) = ©p x Ig(z,p) X Kg(X,Y,Z) (31)
W obliczeniach, punkt ()?, Y, Z) — w ukfadzie odniesienia pacjenta — bedzie wyznaczony w oparciu o
uktad wspoétrzednych zwigzany z wigzka, czyli przy wykorzystaniu wspétrzednych (X, Y, Z) (Rys. 36).
Fluencja O jest przyjeta jako stata w obszarze o niewielkiej srednicy w polu wigzki.
Funkcja zwigzana z depozycja energii Iﬁ(z,p) wyznacza miejsce powigzane z depozycjg energii na

powierzchni sfery pochodzacej od wigzki elementarnej przy gtebokosci ,,z”.

Ig(z) = .U hg(t,v,z) dt dv (32)

gdzie: hg — wieloenergetyczna wigzka elementarna okreslona na podstawie symulacji Monte Carlo,
(definiowana w sferycznym uktadzie odniesienia powigzanym z osig wigzki).

Funkcja Ig (z, p) uwzglednia niejednorodnosci w materiale absorbentu (ciato cztowieka) poprzez
zastosowanie skalowania radiologicznego (odpowiadajgcego heterogenicznosci osrodka wynikajgcej z

obrazu tomograficznego badanego medium) gdy:

~ p(0,0,2)
Ig(z,p) = 1g(2) - —— (33)
wody
gdzie: z' — jest radiologiczng gtebokoscig oznaczang jako:
f p(t,0,0
’ tl )
z = f p(t00) (34)
pwody

gdzie: p — gestos¢ elektronowa.
Z kolei funkcja Kg (x, y, z) zbudowana jest z wazonej sumy szesciu funkcji wyktadniczych

odpowiadajgcych absorpcji sktadowych wigzek monoeneretycznych:
5

1
Kp(x,y,2z) = Z cx(z );e‘“kr (35)

k=0

gdzie: v = \/x? + y?2, natomiast z'— jest ww. radiologiczng gtebokoscia.
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Wielkoscig wykorzystywang w powyzszych réwnaniach jest ,z' 7 zamiast ,,z”, ze wzgledu na potrzebe
uwzglednienia wptywu niejednorodnosci na drodze pomiedzy punktem obliczeniowym i punkt
wejscia wigzki we witasciwosciach rozpraszania wigzki. px — jest wspodtczynnikiem ostabienia, ¢k —
precyzuje wagi okreslonych funkcji wyktadniczych, jednoczesnie zapewniajgc normalizacje catkowitej
energii jadra. ¢k (z') — wielkos¢ dla wieloenergetycznej funkcji rozpraszania Kg(x, y, z) bedaca
wyznaczang przy pomocy metody najmniejszych kwadratéw z funkcji podstawowej%e‘“kr, do

pochodnych wigzek elementarnych z jgder rozpraszania opisanych metodg Monte Carlo. Statg
dobiera sie tak, ze 1/pk zmieniajg sie od 1 do 100 mm w réwnych odstepach logarytmicznych.

Dawka od elektronow zanieczyszczajacych. Pierwotna wigzka fotondéw najczesciej jest
rowniez zanieczyszczona elektronami, ktére mogg pochodzi¢ z np. filtra sptaszczajgcego, szczek
kolimatora lub powietrza. Warto zauwazy¢, iz gdy sg wykorzystane modyfikatory wigzki (np. kliny
mechaniczne), mogg one odfiltrowa¢ znaczacg ilos¢ elektrondw zanieczyszczajacych z pola
pierwotnej wigzki promieniowania. Jednakze modyfikatory mogg staé¢ sie wtérnym zrédiem
elektronéw — powstanie zaréwno jednego jak i drugiego zanieczyszczenia bedzie silnie zwigzane z
energig kwantéw promieniowania i wielkoscig wykorzystywanego pola.

Zatem, w zwigzku z istnieniem réwniez elektrondw zanieczyszczajacych w polu wigzki
pierwotnej, rozktad energii z losowo wybranej wigzki uzupetnia sie o wspomniane zanieczyszczenie:

Econt,/? (Xj Y, Z) = cI)cont,,l? X Icont,ﬁ (36)
W réwnaniu tym, podobnie jak poprzednio punkt (X,¥,Z) obliczany jest na podstawie
wspotrzednych (X, Y, Z) reprezentowanych w uktadzie zwigzanym z wigzka.

Pewnym uproszczonym zatozeniem poczynionym w AAA jest przyjecie, ze fluencja
elektronéw zanieczyszczajacych @ o g Oraz funkcja depozycji energii I¢ont,g 53 identyczne w catym
przekroju wigzki padajgcej. W przypadku niejednorodnosci struktury, funkcja opisujgca depozycje jest
skalowana jak funkcja zwigzana z fotonami. Fluencja elektronéw zanieczyszczajgcych okreslana jest

poprzez zwigzek fluencji fotondw z funkcja K ¢

1

1 x? +y?
Krpe(x,y) = Z Ceontk 53— €XP [— 5 (37)
k=0 cont,k g

cont,k
Wielkos¢ cx wyznacza wzgledng wage obu sktadowych funkcji Gaussa, przy: ¢; =1 - co.

Funkcja depozycji gestosci energii Icont,g(z p) dla elektrondw zanieczyszczajacych jest
wyznaczona na podstawie pomiardow ktére sg stablicowane jako funkcja gtebokosci ,,z”.

Energia catkowita. Zaabsorbowang w dowolnym punkcie obliczeniowym energie w materiale

absorbentu (np. ciele pacjenta) dostajemy przez sume udziatdw z: fotondw pierwotnych

(Ephl,B(K Y, Z)), dodatkowo zogniskowanych fotondéw (EphZ,B(K Y, Z) - obliczane w ten sam sposdb
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jak w przypadku fotondéw pierwotnych) oraz od zanieczyszczajgcych elektronéw (Econt,ﬁ()?ﬁ, Z))
wysumowanych po kazdej indywidualnej wigzce B:
E(R,7,2) = Z (Epns p (8.7, 2) + Epna g (8.7, 2) + Eoone (.7, 2)) (38)
B

Zamiana na dawke. W ostatnim kroku zaabsorbowana energia jest zamieniana na dawke.
Odbywa sie ona przy zatozeniu ze niejednorodnosci obecne w strukturze absorbentu mozna
modelowa¢, poprzez skalowane w odniesieniu od wody. Do przeksztatcenia energii w dawke
wykorzystywana jest gestosc elektronowa. Ostateczna dawka wynosi wiec:

pwody

DY,Y,Z = ~,~,~ T == =<
( )=cE(X,Y,Z) AR

(39)

gdzie: ¢ jest czynnikiem zwigzanym z zamiang jednostki do Gy [127].
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9. Analiza wynikéw

Wyniki uzyskane na podstawie przeprowadzonych pomiardw oraz obliczone w systemie
planowania leczenia zostaty zaprezentowane w Tabela 8 oraz Tabela 9 odpowiednio dla energii
promieniowania fotonowego 6 MV oraz 18 MV. Te same wyniki zostaty rowniez zaprezentowane w
formie wykresow oraz, po przetworzeniu, w formie histogramu zawierajgcego informacje o ilosci
zliczen (gniazd, miejsc odczytu, deponowania dawki) w zaleznosci od rdznicy pomiedzy dawka
wyznaczong przez system planowania leczenia, a w rzeczywistosci zmierzong w danym obszarze
anatomicznym. Niepewnos¢ w przypadku wynikéw doswiadczalnych wyznaczono zgodnie z
informacjami zawartymi w rozdziale 9.1. W przypadku danych uzyskanych z TPS niepewnos¢
wyznaczona zostata jako odchylenie standardowe z dawki wyznaczonej z punktow (wokseli) z catej
wyznaczonej objetosci detektora.

Dla promieniowania fotonowego o energii nominalnej wigzki fotonowej 6 MV zostato
przeprowadzonych 8 serii napromienian, w ktérych sumarycznie zostato poddanych dziataniu
promieniowania 512 detektorow TL. Dodatkowo wykorzystano 90 detektorow przeznaczonych na
kalibracje dawki oraz 30 detektoréow ktdrymi postuzono sie celem wyznaczenia poziomu tta. W kazdej
serii detektory byty ponumerowane oraz osadzone w specjalnie do tego przygotowanych gniazdach
w kosci miednicy (Rys. 20). Nastepnie, dla danego gniazda, dawka zostata usredniona po wszystkich
seriach doswiadczalnych oraz poréwnana z wynikiem otrzymanym z TPS, patrz tabela 8 i 9 oraz
wykresy ponizej. Po dopasowaniu rozktadu normalnego do uzyskanego histogramu réznicowego dla
poszczegdlnych gniazd, srednia wartos¢ réznicy w dawce wynosi: 0,115 + 0,013 [Gy]. W efekcie
napromieniania w obrotowej technice dynamicznej VMAT daje to wynik o 10,3% nizszy w obszarze
znajdujagcym sie w na granicy osrodkow tkanka kostna-proteza w poréwnaniu do wartosci
przewidywanej przez system planowania leczenia.

Pomiar dawek w warunkach ,referencyjnych” (bez protezy) nie zostaty przeprowadzone z
uwagi na fakt, iz pomiary tego typu sg pomiarami standardowymi, wykonywanymi rutynowo w
trakcie pracy aparatu. Kazdy plan dynamiczny jest weryfikowany pod katem rozktadu dawki jak i jej
wartosci bezwzglednej za pomoca fantomu pomiarowego firmy Sun Nuclear - AcrCHECK (sprawdozno
zarowno rozktad dawki jak i jej wartos¢ bezwzgledng — fantom posiada ponad 1380 detektoréw
diodowych zapewniajgcych wysoka precyzje okreslenia zaréwno dawki jak i jej rozktadu). Wszystkie
przygotowywane plany dynamiczne weryfikowane sg pod katem zgodnosci pomiedzy dawka
mierzong, a dawkag zaplanowang w wybranym punkcie, jak réwniez pod katem analizy rdznic
geometrycznych polegajacych na zdeponowaniu dawki w niewtasciwym miejscu (w osrodku
dopuszczalna jest 2% rdznica w dawce w mozliwej odlegtosci do 2mm — przy powyzej 97% zgodnosci

wszystkich analizowanych przez ww fantom punktéw). Oprécz tego regularnie sprawdzana jest
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wartos¢ dawki bezwzglednej w punkcie w warunkach referencyjnych komorg jonizacyjng (np. typu
farmer) w fantomie wodnym (zgodnie z raportem TRS 398).

W przypadku doswiadczen, w ktérych zostato wykorzystanie promieniowanie o energii
nominalnej wigzki fotonowej 18 MV zostato dokonanych 6 serii napromienian i wykorzystanych 384
detektoréw TL (dodatkowo wykorzystano 60 detektory przeznaczone na kalibracje dawki oraz 20
detektoréw ktérymi postuzono sie celem wyznaczenia poziomu tta). Podobnie jak w przypadku
detektoréw wykorzystanych do promieniowania 6 MV, réwniez i tutaj detektory byly odpowiednio
ponumerowane celem identyfikacji, lokalizacji miejsca w ktérym odbywata sie weryfikacja dawki
promieniowania jonizujgcego. Analogicznie jak w przypadku poprzednich sesji réwniez w przypadku
wigzki 18 MV zostat przygotowany histogram réznicowy dla poszczegdlnych gniazd, a Srednia wartosc¢
réznicy w dawce wynosi: -0,161 + 0,006 [Gy]. Wynik ten, w odniesieniu do sredniej wartosci dawki
obliczonej przez system planowania leczenia w poszczegdlnych gniazdach jest o 14% wyzszy.

Dokonujgc analizy otrzymanych wynikdow mozna zauwazy¢, iz detektory znajdujace sie w
centrum panewki stawu biodrowego otrzymujg bardziej zawyzong dawke w poréwnaniu do
detektoréw znajdujacych sie na brzegu panewki. Tendencja ta zauwazalna jest zarowno w przypadku

nizszej energii stosowanego promieniowania jak i w przypadku energii wyzszej (Rys. 41, Rys. 42.)
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Tabela 8. Poréwnanie srednich wartosci dawek [Gy] od promieniowania jonizujgcego energii 6 MV, wytworzonego w
liniowym akceleratorze medycznym otrzymanych w wyniku doswiadczenia dla poszczegdlnych numerdéw gniazd (lokalizacji
detektora) z wynikami obliczonymi przez system planowania leczenia (TPS).

X6
Wg:él\l:i::;zz\;r;:‘a;ze Wyniki otrzymane |Réznica ‘Ag;;wigz;zg::;ze Wyniki otrzymane| Réznica

[Gy] z TPS [Gy] [%] [Gy] z TPS [Gy] [%]
Lp D« p std Dsr s std! Lp| Ds«o std D¢ s std!
1 0,489 0,043 0,599 0,046 | -18,4 | 33| 1,334 0,050 1,521 | 0,005 | -12,3
2 0,472 0,052 0,548 0,01 -13,9 | 34| 1,184 0,123 1,438 | 0,027 | -17,7
3 0,608 0,051 0,73 0,026 | -16,7 | 35| 1,462 0,049 1,489 | 0,018 -1,8
4 0,730 0,061 0,829 0,017 | -119 |36 | 1,126 0,047 1,33 0,041 | -15,3
5 0,731 0,067 0,901 0,023 | -189 | 37| 1,005 0,052 1,154 | 0,026 | -12,9
6 0,667 0,039 0,761 0,029 | -12,4 | 38| 1,039 0,076 1,115 | 0,032 -6,8
7 0,630 0,040 0,618 0,024 1,9 |39| 1,015 0,038 0,976 | 0,023 4,0
8 0,726 0,067 0,862 0,03 -15,8 | 40| 1,434 0,045 1,487 | 0,019 -3,6
9 0,746 0,044 0,956 0,019 | -22,0 | 41| 1,203 0,142 1,234 | 0,034 -2,5
10 0,801 0,033 0,814 0,027 -1,6 | 42| 1,103 0,041 1,224 0,02 -9,9
11 0,792 0,044 0,876 0,047 96 |43 | 1,281 0,044 1,358 0,06 -5,7
12 1,042 0,062 1,185 0,025 | -12,1 | 44| 1,112 0,035 1,354 | 0,044 | -17,9
13 0,911 0,013 0,922 0,011 -1,2 | 45| 0,986 0,064 1,188 | 0,039 | -17,0
14 0,846 0,068 1,047 0,045 | -19,2 | 46| 1,298 0,023 1,231 | 0,075 5,4
15 0,962 0,041 1,154 0,045 | -16,6 | 47| 0,806 0,062 0,875 | 0,025 -7,9
16 1,048 0,035 1,005 0,014 4,3 |148| 0,925 0,099 1,092 0,02 -15,3
17 1,026 0,038 1,131 0,037 -93 |49 | 1,326 0,051 1,217 | 0,048 9,0
18 1,061 0,037 1,255 0,052 | -15,5 |50 | 1,279 0,062 1,298 | 0,048 -1,5
19 1,171 0,039 1,349 0,044 | -13,2 | 51| 0,959 0,023 0,929 | 0,029 3,2
20 0,979 0,036 0,808 0,018 21,2 | 52| 1,080 0,051 1,266 | 0,023 | -14,7
21 0,838 0,058 1,013 0,036 | -17,3 | 53| 0,787 0,143 1,138 | 0,033 | -30,8
22 0,790 0,042 0,988 0,032 | -20,0 | 54| 1,030 0,088 1,18 0,019 | -12,7
23 1,203 0,052 1,368 0,02 -12,1 | 55| 0,786 0,025 0,866 | 0,019 -9,2
24 1,052 0,043 1,185 0,035 | -11,2 | 56| 1,008 0,042 1,061 | 0,017 -5,0
25 1,253 0,045 1,432 0,029 | -12,5 | 57| 0,896 0,059 1,064 | 0,041 | -15,8
26 1,280 0,074 1,36 0,028 -59 | 58| 1,082 0,022 1,16 0,014 -6,7
27 0,936 0,101 1,106 0,035 | -15,4 | 59| 1,070 0,014 1,228 | 0,019 | -12,9
28 1,232 0,117 1,532 0,015 | -19,6 | 60| 1,055 0,089 1,223 | 0,019 | -13,7
29 1,141 0,114 1,407 0,032 | -189 | 61| 0,968 0,078 1,047 | 0,021 -7,5
30 0,841 0,030 0,892 0,013 -5,7 | 62| 1,130 0,031 1,28 0,024 | -11,7
31 1,191 0,036 1,211 0,017 -1,7 | 63| 0,841 0,021 0,876 | 0,019 -4,0
32 1,317 0,021 1,364 0,026 -34 |64 | 1,079 0,025 1,09 0,035 -1,0

1 Obliczone jako odchylenie standardowe wartosci dawki dla wszystkich wokseli wchodzgcych w sktad obrysowanego

detektora
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Tabela 9. Poréwnanie $rednich wartosci dawek [Gy] od promieniowania jonizujgcego o energii 18 MV, wytworzonego w
liniowym akceleratorze medycznym otrzymanych w wyniku doswiadczenia dla poszczegdlnych numerdéw gniazd (lokalizacji
detektora) z wynikami obliczonymi przez system planowania leczenia (TPS).

X18
Wyn’iki_otrzyma?ne Wyniki otrzymane | Réznica Wyn'iki_otrzyma}ne Wyniki Réznica
Doswiadczalnie 2 TPS [Gy] %] Doswiadczalnie otrzymane %]
[Gy] [Gy] 2 TPS [Gy]

Lp| De«op std D¢r s std! Lp| D«op std D¢ tps | std?
1 0,696 0,064 0,583 0,040 19,4 33| 1,662 0,150 1,516 | 0,013 9,6
2 0,891 0,041 0,701 0,013 27,1 |34 | 1,442 0,087 1,443 10,031 -0,1
3 0,920 0,041 0,761 0,019 209 |35 1,573 0,103 1,430 |0,016| 10,0
4 0,861 0,091 0,648 0,018 329 36| 1,434 | 0,071 1,395 | 0,036 2,8
5 0,947 0,064 0,737 0,023 285 |37 | 1,359 0,040 1,290 | 0,032 5,3
6 1,036 0,042 0,910 0,029 13,8 38| 1,378 | 0,025 1,104 | 0,026 | 24,8
7 0,967 0,035 0,812 0,026 19,1 |39 1,207 0,061 0,964 |0,022| 25,2
8 0,929 0,086 0,991 0,031 -6,3 40| 1,619 0,080 1,479 |0,029 9,5
9 0,957 0,083 0,924 0,035 3,6 41| 1,255 0,070 1,071 |0,037| 17,2
10| 1,211 0,056 1,090 0,036 11,1 42| 1,338 | 0,039 1,205 |0,022| 11,0
11| 1,248 0,061 1,049 0,026 19,0 |43 | 1,483 0,108 1,434 | 0,055 3,4
12| 1,451 0,076 1,294 0,026 12,1 44 | 1,473 0,098 1,389 | 0,055 6,0
13| 1,039 0,076 0,826 0,027 258 |45| 1,453 0,101 1,314 |0,037| 10,6
14| 1,361 0,054 1,269 0,037 7,2 46 | 1,369 0,053 1,169 |0,035| 17,1
15| 1,441 0,054 1,283 0,051 12,3 1 47| 1,238 | 0,148 0,850 |0,025| 45,6
16 | 1,120 0,030 0,963 0,040 16,3 |48 | 1,285 0,054 1,050 |0,032| 22,4
17 | 1,194 0,104 1,130 0,036 5,7 49 | 1,469 0,031 1,289 |0,023| 14,0
18 | 1,498 0,063 1,450 0,060 3,3 50| 1,576 | 0,021 1,366 |0,022| 15,4
19 | 1,527 0,046 1,427 0,044 7,0 51| 1,100 0,046 0,958 |0,018| 14,8
20 | 1,389 0,038 1,158 0,029 199 |52 1,538 | 0,057 1,350 |0,027| 13,9
21| 1,175 0,035 1,004 0,030 17,0 | 53| 1,300 | 0,081 1,051 | 0,029 | 23,7
22 | 1,206 0,041 0,963 0,019 25,2 |54 | 1,556 | 0,047 1,333 | 0,016 | 16,7
23 | 1,560 0,136 1,466 0,020 6,4 55| 1,131 0,013 0,967 (0,020 17,0
24 | 1,298 0,092 1,170 0,032 10,9 |56 | 1,344 | 0,034 1,163 | 0,022 | 15,6
25| 1,604 0,152 1,662 0,030 -3,5 57| 0,997 0,082 0,813 0,021 | 22,6
26 | 1,385 0,100 1,342 0,027 3,2 58| 1,018 | 0,022 0,946 |0,017 7,6
27 | 1,430 0,039 1,252 0,046 14,2 | 59| 1,549 0,043 1,326 |0,018| 16,8
28 | 1,640 0,095 1,581 0,029 3,7 60| 1,369 0,030 1,130 | 0,029 | 21,2
29 | 1,523 0,121 1,507 0,041 1,1 61| 1,362 0,053 1,187 | 0,025 | 14,7
30| 1,026 0,053 0,882 0,021 16,3 | 62| 1,391 0,024 1,317 | 0,029 5,6
31| 1,258 0,081 1,133 0,024 11,0 | 63| 1,187 0,061 0,951 0,032 | 24,8
32| 1,435 0,020 1,307 0,016 9,8 64 | 1,425 0,047 1,185 | 0,026 | 20,3

! Obliczone jako odchylenie standardowe wartosci dawki dla wszystkich wokseli wchodzacych w sktad obrysowanego
detektora
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Rys. 37. Poréwnanie srednich wartosci dawek od promieniowania jonizujgcego o nominalnym potencjale przyspieszajagcym
6 MV, wytworzonego w liniowym akceleratorze medycznym otrzymanych w wyniku doswiadczenia dla poszczegdlnych
numerow gniazd (lokalizacji detektora) z wynikami okreslonymi przez system planowania leczenia.

20 P T T T T T T T T w Ugredniony pomiar X18
i ® TPS-X18
1,8 - =

~14-— %§% gi * . -
3| o T AT s M
grap ﬁ% éiﬁ e }._; o*
g e

1,0_— %ﬁ%&§ f §§§ §E§§% o ]
08 ¢ o ® ®

0,6 |- ° -

0’4|||||||||||||||||||||||||||||
-5 0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70

Lp (nr detektora, nr gniazda detektora w kosci)

Rys. 38. Poréwnanie srednich wartosci dawek od promieniowania jonizujgcego o nominalnym potencjale przyspieszajagcym
18 MV, wytworzonego w liniowym akceleratorze medycznym otrzymanych w wyniku doswiadczenia dla poszczegdlnych
numerow gniazd (lokalizacji detektora) z wynikami okreslonymi przez system planowania leczenia.
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X6 - rozktad réznic w dawce wyznaczonej z TPS - Do$wiadczenie
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Rys. 39. Histogram przedstawiajgcy rozktad réznic w dawce promieniowania jonizujgcego pomiedzy systemem planowania
leczenia a danymi uzyskanymi w wyniku pomiaru dla poszczegdlnych gniazd znajdujacych sie w panewce stawu biodrowego
dla nominalnego potencjatu przyspieszajgcego 6 MV promieniowania fotonowego wytworzonego w akceleratorze
medycznym.
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Rys. 40. Histogram przedstawiajgcy rozktad réznic w dawce promieniowania jonizujgcego pomiedzy systemem planowania
leczenia a danymi uzyskanymi w wyniku pomiaru dla poszczegdlnych gniazd znajdujacych sie w panewce stawu biodrowego
dla nominalnego potencjatu przysSpieszajacego 18 MV promieniowania fotonowego wytworzonego w akceleratorze
medycznym.
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Rys. 41. Zestawienie Srednich wynikéw dawek od promieniowania jonizujgcego o nominalnym potencjale przyspieszajagcym
6 MV, wytworzonego w liniowym akceleratorze medycznym dla poszczegdlnych gniazd. Prezentowane wyniki, dla kolejnych
pieter: | — przewidywane przez TPS, Il - otrzymanych w wyniku doswiadczenia, Il — réznica pomiedzy poszczegdlnymi
numerami gniazd (lokalizacji detektora) miedzy | a Il pietrem. Lewa strona prezentuje wyniki w formie dwuwymiarowego

rozktadu, Prawa —w formie tréjwymiarowej, kolumnowej.
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Rys. 42. Zestawienie Srednich wynikéw dawek od promieniowania jonizujgcego o nominalnym potencjale przysSpieszajgcym
18 MV, wytworzonego w liniowym akceleratorze medycznym dla poszczegdinych gniazd. Prezentowane wyniki, dla
kolejnych pieter: | — przewidywane przez TPS, Il - otrzymanych w wyniku doswiadczenia, Ill — rdznica pomiedzy
poszczegbdlnymi numerami gniazd (lokalizacji detektora) miedzy | a Il pietrem. Lewa strona prezentuje wyniki w formie
dwuwymiarowego rozktadu, Prawa — w formie tréjwymiarowej, kolumnowe;.

9.1.Szacowanie niepewnosci pomiarowej

Ze wzgledu na wieloetapowos¢ pomiardw jakie zostaty wykonane w trakcie badania, w
szacowaniu ostatecznego wyniku nalezato uwzgledni¢ wiele aspektéw. Na korcowy wynik wptyw
miaty m.in. niepewnosci zwigzane z:

str. 93



a) pomiarem komorg jonizacyjna,

b) dziennga fluktuacjg wydajnos¢ aparatu,

c) detektorami TL kalibracyjnymi,

d) detektorami TL pomiarowymi.

Z uwaii na wybrane metody pomiarowe oraz obszar badan autor zaktada, ze uzyskanie niepewnosci
na poziomie okoto 5% w prezentowanych badaniach jest poziomem wystarczajacym.
W kolejnych krokach zostang oméwione przyczynki od poszczegdlnych punktédw na ostateczny wynik.

Pomiar odbywajgcy sie przy wykorzystaniu komory jonizacyjnej (typu farmer), jaka zostata
wykorzystana do pomiaru wydajnosci akceleratora liniowego, zwigzany jest z niepewnoscig wskazan
komory, ktéra wg certyfikatu legalizacji danej komory wynosi £0,8%.

Dodatkowo w trakcie wyznaczania wydajnosci akceleratora, wykorzystywane sg wskazania
termometru oraz barometru okreslana na poziomie 0,2 st dla termometru oraz 0,2 hPa dla
barometru.

Z uwagi na posrednio$¢ okreslenia wydajnosci aparatu, niepewnos¢ zwigzane z jego
fluktuacja zostata okreslona, jako niepewnos¢ maksymalna (zgodnie z wzorami 25-29).

Poniewaz weryfikowana w pracy dawka, jaka deponowana jest na powierzchni tkanki, na
granicy osrodkdw znacznie rdznigcych sie gestoscig, mierzona jest przy pomocy detektoréw
termoluminescencyjnych, poddano analizie sposéb okreslenia dawki pod wzgledem niepewnosci
dozymetrycznych.

Dla detektoréw termoluminescencyjnych proporcjonalnosé pomiedzy zaabsorbowang energig
(promieniowanie jonizujgce) a mierzonym sygnatem okreslona jest zaleznoscia:
D = Nil (46)

Gdzie: | —zmierzony sygnat z detektora TL, Nx — wspotczynnik kalibracyjny.
Wspomniany wyzej wspoétczynnik mozna wyznaczy¢ w wyniku napromienienia detektoréow
(kalibracyjnych) znang dawka (wiecej w dalszej czesci opracowania).
W standardowej dozymetrii wykorzystujgcej detektory TL celem prawidtowego okreslenia dawki
stosowane sy dodatkowe wspodtczynniki poprawkowe zwigzane np. z liniowoscig odpowiedzi
detektoréw, odpowiedzig energetyczng, czy zanikiem sygnatu wraz uptywem czasu. Stad wzér
(powyzszy) mozna przedstawié w nastepujgcej formie [128]:

D = Nlfyfifofefraa (47)
Gdzie: f; — sg to wspodtczynniki poprawkowe zwigzane z: f,. — transportem promieniowania w
detektorze, f; — ostabieniem sSwiatta w detektorze, fp — odpowiedzia dawkowa, fr — poprawka

energetyczng, frqq — zanikiem sygnatu wraz z uptywem czasu.
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Ze wzgledu na specyfike przeprowadzonych badan oraz mozliwosci, jakie pojawity sie w trakcie

prowadzenia catego procesu badawczego, czes¢ niepewnosci zwigzanych z okresleniem

zdeponowanej dawki udato sie w sposdb znaczacy ograniczyé, zminimalizowaé. Zastosowane

rozwigzania zostang opisane ponizej.

a) Tto wiasne detektorow — informuje o wartosci sygnatu przygotowanych do pomiaru
detektoréw, ale nienapromienionych. Wielkos¢ ta moze zaleze¢ od parametrow aparatury
odczytujacej oraz od rodzaju detektorow.

W przypadku niniejszej pracy grupa detektorédw TL z poszczegdlnych partii byta odczytywana
celem okreslenia poziomu tfa — nastepnie po usrednieniu, wartos¢ ta byta odejmowana od
detektoréw, ktére wykorzystano do eksperymentu.

b) Odpowiedz dawkowa — zwigzana jest z faktem, iz sygnat TL nie jest proporcjonalny do
zaabsorbowanej dawki w catym zakresie dawek (dla wykorzystanych detektoréw jest to
obszar do kilku Gy).

700000

Krzywa kalibracyjna dla detektorow TL (MTS-N) dla promieniowania 6 MV

600000 oI
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Rys. 43. Przyktadowa krzywa kalibracyjna dla detektoréw TL dla pierwszej partii detektorow wykorzystanych do pomiarow,

przy zastosowaniu promieniowania o nominalnym potencjale przyspieszajgcym 6 MV. Niepewnos$¢ (standardowa)
okreslenia poszczegolnych punktéw kalibracyjnych wacha sie w przedziale od 1,1% do 3,5% .

Dla stosowanych na potrzeby prac detektorow celem sprawdzenia czy interesujgcy obszar
znajduje sie w obszarze liniowej odpowiedzi detektora na zaabsorbowang dawke,
sporzadzono krzywe kalibracyjne (Rys. 43). Krzywe byly wykonane kazdorazowo, do danej
partii wykorzystanych detektorow TL. Nalezy zaznaczyé, ze nowa partie detektoréw
rozumiemy, jako grupe, ktéra byta wykorzystywana np. dla réznych energii promieniowania
lub gdy pomiary wykonywane byly w wiekszych odstepach czasowych (powyzej tygodnia od

daty kalibracji). Do wykonania krzywych wykorzystano dla kazdej partii detektoréw po 10
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c)

d)

detektoréw na punkt kalibracyjny, przy czym wykonano pomiar w 3 punktach (dla dawki 0,5
Gy, 1 Gy oraz 2 Gy). Niepewnos¢ (standardowa) okreslenia poszczegolnych punktéw
kalibracyjnych wacha sie od ok. 1,1% do 3,5% .

Jak pokazuje powyizszy, przyktadowy wykres grupa detektoréw, zachowywata dobra, liniowa
odpowiedz sygnatu w stosunku do zdeponowanej dawki, w szczegdlnosci, ze absorbowane,
mierzone dawki wynosity srednio okoto 1,1 Gy (maksymalnie do ok 1,7 Gy).

Wzgledna wydajnos$¢ termoluminescencji — méwi o zmianie odpowiedzi detektora, w wyniku
zaabsorbowania dawki od danego typu promieniowania, w stosunku do sygnatu, detektora
napromienionego tg samg dawkg przy uzyciu promieniowania referencyjnego, (np. ze zrédet
60Co lub 137Cs).

Parametr ten w przypadku niniejszej pracy nie jest brany pod uwage gdyz pomiary zostaty
wykonane w identycznych warunkach, w jakich detektory zostaty wykalibrowane. Ponadto,
pomiary do poszczegdlnych krzywych kalibracyjnych dla kazdej energii oraz partii detektoréow
wykonane byty bezposrednio przed przeprowadzonym badaniem.

Fading — parametr opisujacy zanik sygnatu w czasie, czyli procentowa wartos¢ straty sygnatu
po znanym okresie miedzy napromienieniem i odczytem, w stosunku do detektora
odczytanego bezposrednio po napromienieniu [116]. Zanik moze wynikaé z niepozgdanych
wzbudzen sptapkowanych elektronéw pod wptywem temperatury otoczenia lub Swiatta.
Przyktadowo, zanik sygnatu dla detektoréw pastylkowych typu MTS wynosi od 4 - 5% rocznie
[129][130].

W przypadku przeprowadzonych pomiaréw odczyt odbywat sie bezposrednio (do kilku dni)
po wykonaniu napromieniania w zwigzku, z czym wptyw zaniku dawki z czasem zostat
ograniczony do nieistotnego poziomu.

Zmiana czutosci detektora TI, — poniewaz detektory termoluminescencyjne morza
wykorzystaé wielokrotnie do réznych pomiaréw, obserwowana jest zmiana czutosci
detektora wynikta np. z uszkodzen radiacyjnych sieci krystalicznej czy ciemnienia powierzchni
detektora [116][131]. Zmiana czutosci detektora zwigzana jest z dawka, jakg napromieniony
byt detektor oraz od sposobu jego wygrzewania [122][132][133].

W przeprowadzonych na potrzeby niniejszej pracy pomiarach wykonano jedynie jednokrotne
napromienianie danego detektora pochodzacego z danej serii. Ponadto dla pojedynczej sesji
napromieniania wszystkie detektory pochodzity z danej serii, co oznacza, ze wszystkie zostaty
przygotowane w tym samym czasie, w ten sam sposdb oraz w tych samych warunkach.
Oznacza to réwniez, iz wszystkie detektory miaty zblizona do siebie historie napromieniania

(przyktadowo nie byty wykorzystane detektory stuzgce wczesniej do pomiaru wysokich
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dawek). Dodatkowo poza czasem, w ktédrym detektory byly wykorzystywane,
przechowywano je w chtfodnym miejscu, w ciemnej folii.

Celem wiliczenia warunkéw odczytu zwigzanych z aparaturg w szacowaniu catkowitej
niepewnosci uwzgledniono dodatkowo po 1,5% niepewnosci dla czytnika (jego stabilnos¢)
oraz dla procesu anilacji.

f) Indywidualny wspétczynnik czutosci (ang. Individual Response Factor — IRF) — zwigzany z
roznicg w czutosci poszczegdlnych detektorédw. IRF wyznaczany jest indywidualnie dla
kazdego detektora. Okreslenie wspdfczynnika odbywa sie poprzez napromienianie catej
grupy detektordw tg samg dawkg w identycznych, statych warunkach. Wspédtczynnik czutosci

mozna okresli¢ rwnaniem:

I
IRF; = — 40
L= (40)

gdzie: I; — sygbat od i-tego detektora, (I) - sredni sygnat dla grupy detektorow.
Na potrzeby niniejszej pracy nie zostaty wyznaczone IRF’y dla pojedynczych detektoréw.
Zostata natomiast wybrana grupa detektoréw, dla ktorych (w oparciu o wczesniejsze ich
wykorzystanie) indywidualny wspdtczynnik czutosci  nie przekraczat 2-3%. Przy
przewidywanych poziomach rdznic, w zmierzonych oraz przeliczonych dawkach, majacych
siegaé ok 10-20%, powyzsza wartos¢ wydaje sie by¢ wystarczajgca na potrzeby pracy.
Na podstawie powyzszych rozwazan, przewidywana catkowita niepewnos¢ dla okreslenia dawki przy
wykorzystaniu detektorow termoluminescencyjnych zostata obliczona jako pierwiastek sumy
kwadratéw niepewnosci pochodzacych od poszczegdlnych (niezaleznych od siebie) wyzej
wspomnianych sktadowych. Wielkosci te zebrano i przedstawiono w tabeli ponize;j.

Tabela 10. Niepewnosci wzgledne uwzglednone w procesie okreslania catkowitej niepewnosci okreslenia dawki przy
wykorzystaniu detektorow TL

Pochodzenie niepewnosci Niepewnos¢ wzgledna
Komora jonizacyjna 0,8 %

Wspotczynnik kalibracji (krzywa) ~2,5%

Stabilnos¢ czytnika 1,5%

Proces anilacji 1,5%

IRF ~2,5%

Z powyiszej tabeli wynika, iz catkowita niepewnos$¢ dla okredlenia dawki przy wykorzystaniu

detektoréw termoluminescencyjnych wynosita ~4,2%.
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Po wykonaniu wszystkich pomiaréw oraz wyznaczeniu dawek zebranych na pojedynczych
detektorach dokonano pogrupowania wynikéw ze wzgledu na lokalizacje danego detektora w
panewce kosci udowej. Wynik przedstawiono, jako $rednia z wyznaczonych wartosci (X), niepewnos¢

okreslono jako niepewnosc¢ standardowa (Sx) zgodnie z ponizszym wzorem [134]:

1 )
Sf = m;(xi - X)Z (41)

Niepewnos¢ rdznicy pomiedzy dawka okreslong doswiadczalnie a dawka wyznaczong z systemu
planowania okreslono jako niepewnos¢ maksymalna.
Poniewaz na podstawie testow statystycznych, rozktad powyzszych rdznic okreslony jest rozktadem

normalnym (), warto$¢ wyznaczanej réznicy (r;) oraz odchylenie standardowe (o), zostato okreslone

_ _ 2
exp (¥> (42)

202

W oparciu o wzor:

1
() = Treo
Ostatecznie celem przejscia z okreslenia niepewnosci pojedynczego pomiaru do odchylenia
standardowego, czyli niepewnosci Sredniej arytmetycznej, ktdra opisuje doktadnos¢ wyznaczenia
prawdziwej wartoéci mierzonej wielkosci odchylenie standardowe o zostato pomniejszone vn razy

[134].
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10. Dyskusja

Elementy o wysokiej liczbie atomowej Z sg powszechnie stosowane jako materiat, z ktérego
tworzone sy protezy stawu biodrowego. Moze to prowadzi¢ do powaznych probleméw w
zapewnieniu doktadnego rozktadu dawki w radioterapii nie tylko ze wzgledu na wzrost niepewnosci
w obliczeniach dawki w strukturach znajdujgcych sie w sgsiedztwie wspomnianych protez, ale
rowniez moze wptywacé niekorzystnie na wyniki obrysowania guzéw i narzagdéw, spowodowanych
powstawaniem artefaktéw w obrazie CT [128]. Ze wzgledu na wykorzystanie wysokoenergetycznego
promieniowania jonizujgcego w trakcie leczenia pacjentéw, ograniczenie i braki algorytmoéw
stosowanych w systemach planowania leczenia mogg prowadzi¢ do powaznych btedéw w obliczaniu
rozktadu dawki, ktdra nastepnie dostarczona w trakcie sesji terapeutycznej moze znacznie réznic sie
od pierwotnie zatozonej [135]-[137]. To z kolei moze mie¢ wysoce niekorzystny wptyw na wyniki
leczenie pacjenta [138][139]. Jak pokazujg wyniki niniejszej pracy, tego typu zmiana jest dos¢ znaczna
i moze osigga¢ ponad 10% nizszg warto$¢ na granicy proteza-tkanka, w poréwnaniu do zaplanowane;j
przez TPS, przy wykorzystaniu algorytmu AAA dla powszechnie stosowanej energii wigzki
terapeutycznej 6 MV, w technikach dynamicznych. Natomiast w przypadku energii 18 MV dawka jest
niedoszacowana. Niedoszacowanie to moze osiggac okoto 14%.

Rozbieznos¢ pomiedzy wynikami doswiadczalnymi a uzyskanymi z obliczen systemu
planowania leczenia zwigzana jest kilkoma zjawiskami jakim podlega wysokoenergetyczne
promieniowanie jonizujgce wykorzystywane do radioterapii. Sg to miedzy innymi zjawiska takie jak:
utwardzanie wigzki przez element metalowy o duzej gestosci, silne jej ostabienie, utrata rwnowagi
elektronowej, a takze rozpraszanie promieniowania oraz produkcja neutrondéw. Te zjawiska s3
oczywiscie wystarczajgco uwzgledniane przez algorytm AAA dla materiatéw budujgcych ludzkie ciato
ale sg niedoszacowane w przypadku protez zbudowanych z materiatu o wysokim Z. Dodatkowo
obecnos¢ takich materiatéw powoduje powstawanie artefaktéw na obrazie CT wynikajacych z takich
zjawisk jak: a) ,undersampling” — niedostateczne probkowanie, zwigzane z brakiem odpowiednio
duzej ilosci informacji potrzebnej do odtworzenia, zobrazowania struktur w organizmie za silnie
pochtaniajgca strukturg jaka moze by¢ np. proteza, oraz b) ,photon starvation” — zjawisko czesto
wystepujgce przy gestym skanowaniu, cienkimi warstwami — np. warstwa o grubosci 1-2mm,
zwigzane z powstawaniem smug na obrazie CT a wynikajgce ze zbyt matej liczby fotondw
docierajgcych do detektora. Wszystkie wymienione czynniki mogg wptynaé na dawke zakumulowang
w tkankach na granicy osrodkéw — zmiana wartosci dawki w stosunku do przewidywan powszechnie
stosowanych algorytmoéw obliczeniowych moze osigga¢ nawet ponad 20% wg przewidywan symulacji

Monte Carlo [4][138]-[140] zaréwno w kierunku niedoszacowania jak i jej przeszacowania. Tak duza
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zmiana w wigzce pierwotnej wynikajgca z oddziatywania z materiatem o wysokiej liczbie atomowej Z
moze powodowac komplikacje w tkankach zywych w okolicy implantu [141][142]. Komplikacje te to
np. zmiany kosc¢ca (prowadzgce do ztaman w obrebie stawu biodrowego) lub nawet martwica czy

ostabienia mocowania implantu.
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Rys. 44. Zmiana dawki, dla protezy (o grubosci 3 c¢cm) zbudowanej z Co-Cr-Mo. Wykresy przedstawiajg zaburzenie
procentowe]j dawki gtebokiej na osi centralnej dla wigzek 6 (a) i 18 (b) MV [4] .

Zaburzenia dawkowania spowodowane obecnoscia materiatdw o wysokiej wartosci Z w
homogenicznych osrodkach s3 udokumentowane w literaturze, szczegdlnie dla wigzek fotondw o
energii 6 i 18 MV bedacych najczesciej uzytkowanych w praktyce klinicznej, ale wyniki wykazujg
znaczng roznice (Rys. 44). Obserwowane zaburzenia wahaja sie miedzy 2 a 64% w zaleznosci od
wielkosci, grubosci, gestosci, masy, projektu i sktadu protezy, a takze wykorzystanego algorytmu (np.
modelowanie odpowiednich rozproszen), energii wigzki padajgcej i techniki napromieniania
[4][66][143]-[150]. Ponadto wiekszo$¢ danych ogranicza sie do efektu perturbacji spowodowanego
ttumieniem fotondéw za niejednorodnoscia, zwykle umieszczang w wodzie w fantomie o regularnych,
prostokatnych ksztattach lub fantomach z tworzywa sztucznego.

W niniejszej pracy zastosowano fantom miednicy (wypetniony wodg bedacg dobrym,

powszechnie uznanym ekwiwalentem tkanek miekkich [151]), ktéry symuluje geometrie pacjenta z
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wbudowang proteza tytanowgq. Generalnie istniejg trzy rézne rodzaje materiatéw stosowanych jako

implanty stawu biodrowego. Najpopularniejszy stop zawiera kobalt, chrom i molibden, niemniej

rownie popularnymi na rynku materiatami implantéw sg stopy wykonane z tytanu-aluminium-

wanadu i stali nierdzewnej. Wspdlne dla wszystkich tych kombinacji materiatéw o wysokiej gestosci i

liczbie atomowej (Z) jest odpornosé na korozje i zmeczenie oraz wytrzymatosé mechaniczna. Sg one

rowniez biostabilne i kompatybilne z tkankami ciata [152][153].

W 2003 r. zostat opublikowany raport grupy zadaniowej AAPM dotyczacy rozwazan
dozymetrycznych u pacjentdw z protezami stawu biodrowego poddanych napromienianiu miednicy
[4]. W przypadku planowania radioterapii u pacjentéw z implantami jedno lub obustronnymi
rozpoznano dwa gtéwne wyzwania:

1) Implant stawu biodrowego wykonany z materiatu o wysokiej liczbie atomowej Z (tzn. wyzszej niz
w typowych tkankach Iludzkich) generuje znaczne artefakty na obrazach tomografii
komputerowej, ktére odgrywaja istotng role w dawce obliczonej na potrzeby radioterapii. Aby
zmniejszy¢ wpltyw artefaktow, tj. niepoprawnie wyznaczonych wartosci jednostek Hounsfielda,
opracowano wiele réznych technik ich redukcji lub przypisywano statg, usredniong wartos¢ HU w
danym regionie. Zwigzane jest to z wykonywaniem czynnosci obkonturowania zacienionych
struktur. Opracowano rowniez rozszerzong skale wartosci HU, zwigzana z 16 bitowym trybem
zapisu danych, aby umozliwi¢ odrdznianie materiatdw o wysokiej Z od tkanek, a nawet
identyfikowaé rézne metale i stopy stosowane w implantach [64][154] — co réwniez zostato
dokonane na potrzeby niniejszej pracy.

2) Obecnos¢ wszczepionego materiatu o wysokiej Z powoduje znaczne ostabienie wigzki w cieniu
implantu, co wptywa na rozktad dawki w tym obszarze, a dodatkowo implant powoduje znaczng
zmiane dawki w bezposrednim jego sgsiedztwie, spowodowany w gtdéwnej mierze rozproszeniem
wstecznym.

W zaleznosci od sposobu modelowania oddziatywania promieniowania jonizujgcego z
materig, mozna uzyskac¢ rézny stopien rozbieznosci pomiedzy rzeczywistg dawka a obliczong w TPS
[67][155]-[159]. Przeglad algorytmoéw stosowanych w systemach planowania leczenia podano w
rozdziale 6.3, a stosowanego w tej pracy algorytmu AAA w rozdziale 8.7. W przypadku planowania
leczenia z uwzglednieniem implantéw algorytmy typu ,a”, oparte na przyktad na zasadach ,wigzki
otdwkowej”, zdecydowanie zanizajg efekt zwigzany z ttumieniem dawki w implancie stawu
biodrowego [63]. Podczas stosowania typowej czteropolowe]j techniki tzw. , boks’u”, stosowanej w
przesztosci z wigzkami fotondw 6 MV u pacjentéw z rakiem prostaty z jednostronnymi lub
obustronnymi implantami stawu biodrowego powodowato, przeszacowanie dawki docelowej (dla

obszaru targetu — np. prostaty) wynosito 10% i 14% odpowiednio [160][161]. Jak wykazano,
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algorytmy typu ,,b” (wykorzystujgce techniki superpozycji czy splotu [63]), ktdre w pewnym stopniu
uwzgledniajg transport elektronéw wtdrnych, zapewniajg lepszg zgodno$¢ z metodami
referencyjnymi (statystycznymi) w obecnosci materiatéw o wysokiej Z w poréwnaniu do algorytmoéw
typu ,a” [64][66][146]. Ostatnio, spektakularny rozwdj mocy obliczeniowej oraz przekierowanie
ciezaru obliczen z procesoréw komputerowych na karty graficzne zaowocowat wdrozeniem kolejnego

”

typu algorytmow, typu ,c”. Sa to algorytmy stosujgce szybkie kody Monte Carlo lub liniowe
rozwigzania rownania transportowego Boltzmanna (LBTE), ktdre sg w stanie uwzgledniaé materiaty o
wysokiej Z przy obliczaniu dawki. Dzieki algorytmom typu ,c” poprawiono doktadnos¢ obliczania
dawki w przypadku materiatéw o wysokiej Z, zblizonych do poziomu petnych metod MC i / lub
wynikéw pomiardéw, ktore zastosowano jako referencyjne rozktady dawki [91][92].

Wspdlny dla wielu badan jest wniosek, ze petne obliczenia MC potrafig doktadnie symulowac
rozktady dawek zawierajgce materiaty o wysokiej Z, co potwierdza, ze metody MC mogg byé
stosowane jako podstawowe odniesienie, oczywiscie pod warunkiem ich ostroznego, odpowiedniego
zastosowania [4][162].

Zaréwno z badan autora jak i z doniesien literaturowych wynika, ze jedynie w najblizszej
okolicy i wewnatrz implantu, algorytm AAA produkuje zauwazalne rozbieznosci, co tylko czesciowo
moze by¢ uzasadnione rdznicg miedzy raportowaniem dawki w medium w poréwnaniu z dawka do
wody. Wartym zaznaczenia jest fakt, iz te rozbieznosci w dawce na styku osrodkdw sg mniejsze niz
oczekiwano na podstawie badan fantomowych z zastosowaniem pojedynczej, statycznej wigzki. [91]
Powodem tego jest niedoszacowanie zmiany dawki dla kierunkéw wlotowych wigzki gdy na drodze
wigzki wpierw znajduje sie detektor nastepnie proteza i PTV, ktére kompensowane jest przez
przeszacowanie dawki dla kierunkéw wylotowych wigzki przechodzacej najpierw przez PTV,
nastepnie proteze i detektor, co zwigzane jest z wykorzystang w doswiadczeniu dynamiczng technike
tukowa. Zjawisko to jest oczywiste zwtaszcza w przypadku planu leczenia w tym badaniu, w ktérym
wigzki docierajg do pacjenta dos¢ réwnomiernie ze wszystkich kierunkdw w ptaszczyznie poprzecznej

do osi diugiej pacjenta.

Zasadniczy wptyw na dawke zdeponowang w obszarze miednicy majg oddziatujgce posrednio
fotony przekazujgce energie wysoko- oraz nisko-energetycznym elektronom, ktére oddziatujg juz w
sposéb bezposredni z otoczeniem. Wiadomym jest, iz jako wynik poréwnan obliczen TPS
(wykorzystujgcych algorytmy tupu ,b”) i Monte Carlo zaobserwowano zmiane dawki w tkance w
niewielkich odlegtosciach (~*2 mm) przed implantami zbudowanymi z materiatu o wysokiej liczbie
atomowe] Z, z powodu rozproszenia wstecznego elektrondw dla wszystkich komercyjnie
stosowanych implantdw przy energiach fotondw stosowanych dla celéow terapeutycznych [163].

Stopien zwiekszenia dawki wynikajgcej z efektu Comptona i oddziatywania wysokoenergetycznego
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elektronu miedzy powierzchniami zalezy przede wszystkim od réznic rozpraszania elektronéw na
styku tkanek miekkich / protezy.

Proces rozpraszania Comptona wzrasta wraz z gestoscig elektronowg materiatu. W badaniu
autora uwzgledniono wysoka liczbe atomowg (~18,4) i gestoé¢ implantéw (4,3-4,5 g/cm?3), podczas
gdy gesto$¢ tkanek miekkich wynosi okoto 1 g/cm?® przy 7,5 skutecznej liczbie atomowej. Ze wzgledu
na rdéznice miedzy tymi wiasciwosciami chemicznymi i fizycznymi zaobserwowano zmiany dawki w
tkance miekkiej, wynikajgce z kaskady rozpraszania elektronéw wtérnych z materiatu o wiekszej
liczbie atomowej. Wspomniane wyzej TPS jak i algorytmy Monte Carlo mogg poprawnie obliczy¢
efekty rozpraszania Comptona przez fotony pierwotne, jednak przekaz energii w wyniku efektu
fotoelektrycznego jest gorzej aproksymowany z powodu obecnosci metali ciezkich i elektronéw
wtornych. Prawdopodobienstwo efektu fotoelektrycznego w miekkiej tkance jest zaniedbywalne w
poréwnaniu do efektu Comptona, (patrz. Rys. 3) dla energii fotonu powyzej 100 keV i praktycznie nie
odgrywa roli w standardowym TPS. Poniewaz przekrdj czynny na efekt fotoelektryczny jest ~Z"
(4<n<5) moze mieé¢ on znaczenie w przypadku metalowych protez od strony wlotowej. Od strony
wylotowej bedzie zaniedbywalny z powodu twardnienia promieniowania. Stad mozna zaobserwowac
wzrost dawki (w wyniku pomiaru) dla energii promieniowania 18 MV wynikajgce ze wzrostu
rozproszenia elektrondw z odlegtosci 2 mm (do jakiej siegaty wykorzystane w doswiadczeniu
detektory TL), w czesci blizszej Srodka miednicy na powierzchni implantu. W przypadku nizszej energii
(6 MV) z uwagi na nizsze energie generowanych wtérnych elektrondw oraz ostabienie
promieniowania wynikajace z przejscia przez gesty osrodek (a co za tym idzie posiadajgcy wieksza
liczbe elektronéw niz otaczajagce go tkanki) w tym samym miejscu pomiaru dawki na granicy
osrodkédw zauwazalny jest spadek deponowanej energii. Dodatkowo, dalszg, jednoczesnie dosc
naturalng konsekwencja obecnosci implantéw jest znacznie nizsza dawka pochtonieta w punktach
poza protezami.

Na skutek oddziatywania fotonéw o energiach wyzszych niz 10 MeV prawdopodobieristwo
wytwarzania par elektron-pozyton staje sie istotne. Jest ono proporcjonalne do kwadratu liczby
atomowej (Z?). Liczba atomowa Co, Fe i Ti (najczesciej wystepujace pierwiastki w stopach Co-Cr-Mo,
stali nierdzewnej i stopach Ti) wynosi odpowiednio 27, 26 i 22. Dlatego mozna oczekiwaé, ze stop Co-
Cr-Mo powodowatby najwyzszg produkcje dodatkowych elektrondw (zanieczyszczen elektronowych),
a nastepnie stal nierdzewna itd. Wg. danych literaturowych tzw. wspotczynnik wzrostu dawki (DIF),
powigzany z zanieczyszczeniem elektronowym, obliczony jako stosunek dawki w danym punkcie dla
wielkosci pola 10 x 10 cm? w obecnos$¢ protezy, do dawki w tym samym punkcie przy braku protezy
dla komercyjnie uzywanych materiatéw protez wynoszg odpowiednio 1,18, 1,16, 1,16 i 1,14 dla

odpowiednio Co-Cr-Mo, stali nierdzewnej, Ti i stopu Ti [164]. Poréwnujac DIF do produkcji
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zanieczyszczen elektronowych miedzy stopami Ti i Ti, rdznice mozna powigzaé¢ z obecnoscig Al w
stopie Ti o liczbie atomowej 13, ktéra nie wystepuje w protezie Ti.

Innym efektem, ktéry mozna zauwazy¢ jest wzrost zanieczyszczenia elektronami przed protezg stawu
biodrowego. Efekt ten mozna faczy¢ z rozproszonymi elektronami uwolnionymi z protezy. Wzrost ten
jest obserwowalny w odlegtosci do okoto 5 mm od powierzchni protez i jest on zgodny z
przewidywaniami symulacji MC [165]. Zanieczyszczenie elektronami zmniejsza sie jednak wyraznie
poza protezg w wyniku absorpcji elektronéw w protezie (materiale znacznie gestszym od
otaczajacych jg tkanek — nawet biorgc pod uwage materiat kostny). Zanieczyszczenie elektronami jest
co prawda wieksze w protezach bioder, niemniej nie ma to wiekszego znaczenia klinicznego
poniewaz nie s3 one zywa tkanka. Warto jednak zwrdéci¢ uwage na wieksza depozycje energii po
napromienianiu wigzkami o wyzszej energii (np. 15-18 MV). Obserwacje te mozina przypisac
szerszemu zakresowi energetycznemu elektronéw generowanych w wigzkach wyzej energetycznych
w poblizu protezy. Oznacza to, ze implanty o wysokiej liczbie atomowej (Z) przechwytujg wieksza
czes¢ wtornej fluencji elektronowej, a zatem osadzana jest w nich wieksza dawka przy zastosowaniu
wysokoenergetycznego promieniowania (np. 15-18 MV) w pordwnaniu od nizej energetycznych
wigzek (np. 6 MV). Wspomniane wyzej efekty wptywajg na dawki na styku tkanki zywej z implantami
zbudowanymi m.in. ze stali nierdzewnej (gesto$é, p: 7,9-8,1 g/cm?3), Co-Cr-Mo (p=7,8 g/cm3) i Ti (p =
4,3-4,5 g/cm3), dla promieniowania zaréwno 6 jak i 18 MV. Jak wskazujg doniesienia literaturowe,
potwierdzajgce wyniki uzyskane w niniejszej pracy, mozna zaobserwowac znaczace (15-25%) rdznice
dawki, w tkance na styku z metalem, oraz efekty ttumienia protez widoczne w strukturach ponizej
protezy [87][139][146][161][166]. Efekty te nalezy ttumaczy¢ poprzez odmienng charakterystyke
rozproszenia elektronéw ktéra jest najbardziej znaczaca w poblizu powierzchni styku pomiedzy wodg
(ekwiwalentu tkanki miekkiej) oraz koscig a proteza, a takze poprzez efekty zwigzane z ttumieniem
wigzki fotonowej [4][87][144][147][166]-[168]. Rozmiar implantu nie powinien mie¢ wptywu na
promieniowanie rozproszone wstecznie, ale oczywiscie wptynie na transmisje. Zatem rozmiar moze
wptywaé na wielkos¢ dawki w punktach ponizej protezy, ale nie wptywa na niedoszacowanie dawki z
powodu rozproszenia wstecznego. Jezeli implant znajduje sie na niewielkich gtebokosciach, co jest
mato prawdopodobne w przypadku implantéw biodrowych, wyniki mogg sie rézni¢ ze wzgledu na
niepewnos¢ obliczen dawki w obszarze build up’u [140].

W przypadku zastosowania wigzek stacjonarnych, jak ma to miejsce w wiekszosci
dotychczasowych badan o zblizonej tematyce, zauwazalne jest zwiekszenie dawki po blizszej wejscia
wigzki stronie (wlotowej) protezy i jej zmniejszenie w obszarze dystalnym. Zwiekszenie dawki po
stronie wlotowej zwigzane jest w znacznej mierze z rozproszeniem wstecznym elektronéw na granicy

tkanka-proteza, podczas gdy zmniejszenie dawki na dystalnej stronie protezy zwigzane bedzie z
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ostabieniem przechodzacej przez nig wigzki pierwotnej, co jest w niedostatecznym stopniu
uwzgledniane przez stosowane algorytmy obliczania dawki [4][87][144][147][166]-[168]. Co wiecej,
dawka spada bezposrednio za protezg, a nastepnie ma miejsce jej zwiekszenie. Jest to obszar
ponownego build up’u, za ktéorym wigzka ponownie jest ostabiana. Efekty te wynikajg z redukcji
fluencji elektronéw bezposrednio za protezg, poniewaz wiekszosé elektronéw wytwarzanych w
protezie pozostaje w niej [151]. Ponadto zaobserwowany efekt moze sugerowac niewielkie energie
elektronéw rozpraszanych wstecznie [168]. Zauwazono, ze zaburzenie dawki z powodu rozproszenia
wstecznego jest wieksze dla wyzej energetycznego promieniowania. Ma miejsce wiekszy wzrost
dawki deponowanej w badanym obszarze, powigzany z wyzej energetycznym promieniowaniem
wstecznie rozproszonym, a jednocze$nie zauwazalne jest silniejsze ttumienie nizej energetycznych
fotonéw [66][144][150][151][168][169]. Wartym zauwazenia jest fakt, iz wspomniane zaburzenie
zmienia sie réwniez w zaleznosci od wielkosci pola osiggajgc wiekszg warto$é dla mniejszych pol.
Wedtug danych symulacyjnych MC od wlotowe] krawedzi protezy ma miejsce maksymalny wzrost
dawki, co jest spowodowane zwiekszong wydajnoscig rozpraszania masy protezy w stosunku do
wody lub innego ekwiwalentnego tkance zywej materiatu. Zaktdcenie dawki na granicy dystalnej jest
efektem elektrondw rozpraszanych do przodu z materiatu protezy i gtebokosci penetracji elektronéw
w wodzie. Przedtuzenie obszaru wtdrnego build up’u zalezy od energii wigzki bardziej niz od gestosci

protezy [137].

Dawka kumulowana w tkance pacjenta zwigzang z neutronami ma zasadniczo dwa Zrddta.
Jedno z nich zwigzane jest z aktywacjg przez zanieczyszczajgce neutrony pochodzgce z akceleratora
gdzie przyktadem tak powstatych aktywnych jader s3 56Mn i 52V bedace dodatkowo Zrédtem
promieniowania beta [170]. Drugie natomiast powigzane jest z efektem fotojagdrowym, zachodzgcym
np. na stabilnym 54Fe [171] i powoduje wytwarzanie neutronéw z samej protezy [172]. Energia
progowa do zaistnienia wspomnianego efektu zalezy od liczby atomowej tarczy (dla pierwiastkéw o
wysokiej liczbie atomowej wynosi ona okoto 8 MeV, dla pierwiastkdw o niskich liczbach atomowych
jest wyzsza: 16 MeV dla tlenu i 18 MeV dla wegla [173]). W radioterapii, promieniowanie wytwarzane
przez medyczne akceleratory liniowe z potencjatem przyspieszajgcym powyzej 7-8 MV bardzo czesto
sq wykorzystywane do napromieniania struktur lezacych gteboko w organizmie ludzkim (np. rejon
miednicy). Wytwarzajg wiec one fotony, o energii wystarczajacej do generowania neutronéw, ktére
ze wzgledu na wysoka skutecznos¢ radiobiologiczng sg Zzrédtem niepozadanej ekspozycji poza polem
wigzki dla pacjentéw [137][174]-[177].

Nalezy jednak podkresli¢ iz dawka od neutrondw, jaka moze zosta¢ zmierzona na powierzchni
protezy po napromieniowaniu w fantomie wodnym jest bardzo mata i wynosi okoto 0,20 mGy po

uptywie 12 godzin [67] i jest zaniedbywalnie mata w poréwnaniu z dawka terapeutyczng, rzedu 70
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Gy, a nawet dawkami poza polem wynikajgcymi z promieniowania rozproszonego czy przecieku
miedzy listkami. Dawki te sg rzedu 0,1% (70 mGy) dla typowego leczenia prostaty dawka ~70 Gy
[178]-[180].

Warto jednak zauwazy¢ iz raport AAPM TG-63, mdwigcy o problemach zwigzanych z
obecnosciag metalowych implantéw w radioterapii, zauwaza, ze dodatkowa dawka w wigzce
indukowana neutronami jest mniejsza niz 0,5% dawki pochodzgcej od fotonu w odlegtosci 1 cm od

protezy; dlatego przyjmuje sie, ze jest to klinicznie nieistotne [4][181].
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11. Whnioski

Przebadano wptyw perturbacji, wyniktej z obecnosci protezy tytanowej, na rozktad dawek
pochodzacych z oddziatywania terapeutycznych wigzek wysokoenergetycznego promieniowania
jonizujgcego generowanych przez akceleratory medyczne z potencjatem przyspieszajgcym: 6 i 18 MV.

Na podstawie bezposrednich pomiaréw stwierdzono, ze powszechnie stosowany w TPS
algorytm AAA zawyza dawke na powierzchni styku proteza-kos¢ o ponad 10% dla wigzki
promieniowania wytwarzanego przez akcelerator medyczny pracujgcy pod napieciem 6 MV oraz
zaniza taka dawke o 14% dla napiecia 18MV. Rozbieznosci te znacznie przekraczaja dopuszczalne
przez NIO-PIB o. w Krakowie czyli 2%.

Podano kilka potencjalnych przyczyn rozbieznosci:

a) Niedoszacowanie udziatu efektu fotoelektrycznego, ktéry w materii organicznej dla
wysokoenergetycznego promieniowania jest zaniedbywalny, a dla materiatu protezy o duzym Z
moze by¢ konkurencyjny w stosunku do efektu Comptona

b) Niedoktadnosci w obrazie tomograficznym, ktdry jest podstawg do wykonywanych obliczen w
TPS. Rozmycie obrazéw tomograficznych jest spowodowane artefaktami na granicy osrodkéw o
duzym gradiencie wspétczynnika absorpcji.

c) Zaniedbywanie wktadu do dawki przyczynkéw od zjawiska tworzenia par oraz od neutronéw
generowanych w protezie w wyniku reakcji fotojgdrowe;.

d) Rozpraszanie wsteczne — niedostateczne uwzglednienie wktadu do dawki wynikajacego z
generowania elektrondw wstecznie rozproszonych pochodzgcych z materiatu o wysokim Z.

e) Dla energii 6MV zasieg elektrondw jest niewystarczajgcy do przejscia na drugg strone metalu co
skutkuje obnizeniem dawki mierzonej.

f) Dla energii 18 MV zasieg elektrondw jest juz wystarczajgcy aby dotarly one za element metalowy,
co skutkuje podwyzszeniem dawki mierzonej.

g) Dla transportu promieniowania jonizujgcego efekt fotoelektryczny jak i Comptona nie jest w
odpowiedni sposdb aproksymowany przez stosowany w pracy algorytm obliczeniowy,
wykorzystujgcy obrazy CT zaburzone artefaktami pochodzacymi od elementu metalowego.

Stwierdzenie znacznego odstepstwa faktycznie deponowanej dawki wzgledem dawki
okreslonej przez TPS oparty na algorytmie AAA pozwalana na $wiadome zatwierdzenie przez lekarza
lub odrzucenie obliczonego przez TPS planu leczenia i opracowanie innego omijajgcego proteze planu
leczenia.

Mozna przypuszczaé, ze uzyskanie planu zgodnego z faktycznym rozktadem dawki jest
mozliwe przy zastosowaniu petnej procedury Monte Carlo. Wtedy uzyskane w pracy dane

doswiadczalne na temat dawek na granicy proteze-tkanka beda nieocenionym testem na
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poprawno$¢ stochastycznych metod wyznaczania transportu promieniowania w silnie
heterogenicznych strukturach.

Dobro pacjenta oraz potrzeba wyjasnienia nowych watpliwosci powstatych w trakcie badania
motywujg do dalszej pracy. Zagadnienie uzytkowania promieniowania o energii posredniej w
stosunku do wykorzystanych na potrzeby pracy wydaje sie by¢ tematem godnym dalszego zgtebienia.
Dodatkowo perspektywa wykorzystania radioterapii opartej o wigzke wysokoenergetycznych
protondw lub innych ciezszych jonéw w terapii zmian nowotworowych umiejscowionych w okolicy
implantow o wysokiej liczbie atomowej Z (np. prostat) sama nasuwa nowe projekty badawcze

analogiczne do niniejszej pracy.
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12. Stownik pojec i skrotow

o 3D-CRT - radioterapia konformalna z planowaniem tréjwymiarowym

e AAPM - American Association of Physicists in Medicine - Amerykanskie Stowarzyszenie Fizykow
Medycznych

e AP - Anterior Posterior - przednio/tylne (np. schemat napromieniania wykorzystujgcy dwie wigzki
z géry oraz dotu pacjenta)

e Bolus - materiat rownowazny pod wzgledem gestosci tkance miekkiej, ktérego wspdtczynnik
ostabienia promieniowania zblizony jest do wspodtczynnika ostabienia dla wody. Najczesciej
wykorzystywane sg bolusy zelowe lub state (np. z parafiny lub wosku).

e CPE - Charged Particie Eguilibrium - réwnowaga elektronowa (ang. electron equilibrum) —
zwigzana jest z wtornie wytworzonymi elektronami (w skutek oddziatywania fotonéw w danym
osrodku). Powstate elektrony, posiadajg wysokg energie kinetyczng dzieki czemu moga poruszac
sie na duze odlegtosci. Jezeli w obszarze AV panuje réwnowaga elektronowa, oznacza to, iz suma
energii elektronéw wychodzacych z AV jest identyczna z suma energii elektrondw wchodzacych w
ten obszar (a powstatych w jego otoczeniu). Brak CPE jest tam, gdzie nastepuje duza zmiana w
wytwarzaniu elektrondéw - np. na brzegu wigzki promieniowania.

e CTV - Clinical Tumor Volume - kliniczna objetos$¢ tarczowa

e DEVA - Digital Electron Variable Applicator — aplikator elektronowy regulowany cyfrowo

e DTA - Distance To Agreement - odlegto$¢ pomiedzy referencyjng wartoscig i wyznaczong

e EPID - Electronic Portal Imaging Device - elektroniczne urzadzenie obrazowania portalowego

e ESTRO - European Society for Radiotherapy and Oncology- Europejskie Towarzystwo Radioterapii
Onkologicznej

e FET - Field - Effect Transistor - tranzystor potowy (unipolarny)

e GTV - Gross Tumor Volume - catkowita objetos¢ guza

e HVL - Half- Value Layer - warstwa potchtonna

e |AEA - International Atomie Energy Agency - Miedzynarodowa Agencja Energii Atomowej

e ICRP — International Commission on Radiological Protection, Miedzynarodowa Komisja Ochrony
Radiologicznej

e |CRU - International Commission on Radiation Units and Measurements — Miedzynarodowa
Komisja Radiologiczna ds. Jednostek i Pomiarow

e IMRT - Intensity - Modulated Radiation Therapy - radioterapia technika dynamicznej modulacji
intensywnosci wigzki

e |PEM - Institute o f Physics and Engineering in Medicine - Instytut Fizyki i Inzynierii w Medycynie
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IZO — tzw. izocentrum — punkt przeciecia sie osi obrotu ramienia aparatu terapeutycznego,
kolimatora oraz stotu terapeutycznego

JFET - Junction gate Field - Effect Transistor - tranzystor polowo-ztgczowy

Klin mechaniczny (fizyczny) — klin wykonany z odpowiedniego stopu metali, fizycznie umieszczany
na drodze wigzki terapeutyczne;j.

Klin dynamiczny — modyfikator wigzki promieniowania wykorzystujgcy ruch jednej ze szczek
kolimatora w trakcie wykonywania ekspozycji

KERMA - (Kinetic Energy Released in MAss), KERMA kolizyjna — suma poczatkowych energii
kinetycznych wszystkich czgstek natadowanych (na jednostke masy), uwolnionych przez czastki
posrednio jonizujgce w elemencie masy materiatu, podczas ich wspoétoddziatywania z materia.
KERMA kolizyjna zwigzana jest z oddziatywaniem elektrondw (posiadajacych energia kinetyczna
od czastki jonizujacej posrednio) poprzez zderzenia z innymi czgstkami natadowanymi.

LIM - liczba jednostek monitorowych

MLC - Multileaf Collimator - kolimator wielolistkowy

MU - Monitor Units - jednostki monitorowe

OAR - Organ At Risk - narzad krytyczny

OAR - Off Axis Ratio - stosunek wartosci poza osig wigzki do wartosci w osi wigzki

PDD - Pcrcent Depth Dose - procentowa dawka na danej gtebokosci (w odniesieniu do dawki
maksymalnej = 100%)

PMMA - Poly(Methyl Methacrylate) - poli metakrylan metylu

PC - punkt centralny

PA - Posterior Anterior - tylno/przedni (np. schemat napromieniania wykorzystujgcy dwie wigzki z
gbry oraz dotu pacjenta)

PTV - Planning Tumor Volume - planowana objetos$¢ tarczowa

RBE — Relative Biological Effectiveness - skuteczno$¢ radiobiologiczna

SAD - Source to Axis Distance - odlegtos¢ wzdtuz osi wigzki od Zrdédta promieniowania do osi
obrotu

SCD - Source - Chamber Distance - odlegtos¢ od zrédta promieniowania do komory

SSD - Source to Surface Distance - odlegtos¢ od Zrédfa promieniowania do napromienianej
powierzchni

Stop Wooda - stop niskotopliwy (topi sie juz w temperaturze 66-72°C), srebmobiaty,
drobnoziarnisty, sktadajgcy sie z bizmutu (50.1%). kadmu (10.4%), otowiu (24.9%) i cyny (14.6%);

Stop o doktadnie takim sktadzie ma gestosé p =9.7 g/cm3.
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TAR — Tissue Air Ratio — stosunek dawki pochtonietej w danym punkcie fantomu do dawki
pochtonietej, ktéra zostataby zmierzona w tym samym punkcie w powietrzu w objetosci
materiatu fantomowego, w wystarczajgco duzej odlegtosci, aby zapewnié réwnowage
elektronowg w punkcie odniesienia.

TSD - The target to skin distance - odlegtos¢ tarczy konwersji do napromienianej powierzchni

TBI - Total Body Irradiation - napramienianie catego ciata

TL - Thermoluminescence detector - detektor termoluminescencyjny

TPR - Tissue Phantom Ratio - iloraz tkanka fantom

TPR2g/10- Quality Index - wskaznik jakosci

TPS - Treatment Planning System - system planowania leczenia

TRS - Treatment Reference System - zalecenia dla systemdéw leczenia

VMAT - Volumctric Modulated Arc Therapy - radioterapia obrotowa z jednoczesng modulacja
intensywnosci dawki przy ciggtej emisji wigzki terapeutycznej

WHO - World Health Organization - Swiatowa Organizacja Zdrowia
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