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Streszczenie

Zarówno brachyterapia, jak i jej molekularna odmiana w postaci radionukli-
dowej radioterapii wewn¦trznej s¡ istotnymi metodami leczenia onkologicznego,
które mierz¡ si¦ ze specy�cznymi dla siebie problemami. W brachyterapii o
wysokiej mocy dawki (HDR) dotychczas nie zostaªa opracowana metoda wery-
�kacji planowanego leczenia, która zyskaªaby powszechn¡ akceptacj¦. W terapii
radionuklidowej natomiast, sama ocena dozymetryczna jest niezwykle trudna
z uwagi na brak peªnej kontroli nad wprowadzonym do organizmu ludzkiego
¹ródªem promieniowania.

W niniejszej pracy zaproponowano wykorzystanie detektora ArcCHECK do
wery�kacji planowanego leczenia w brachyterapii HDR. Przeprowadzono napro-
mienianie fantomu, umieszczonego wewn¡trz detektora, wedªug eksperymental-
nego planu leczenia. Wyniki pomiarów wykonanych detektorem zostaªy zesta-
wione z wynikami symulacji Monte Carlo ukªadu do±wiadczalnego. W zakre-
sie radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej, wykonano modelowanie dozyme-
tryczne terapii pacjentów, u których rozpoznano nowotwory neuroendokrynne,
leczonych analogiem somatostatyny, znakowanym radioaktywnym lutetm-177,[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC. Podstawow¡ trudno±¢ takiej metody leczenia stanowi

dokªadne okre±lenie rozkªadu aktywno±ci w tkankach i narz¡dach oraz uwzgl¦d-
nienie biologicznej eliminacji radiofarmaceutyku z ustroju. Te i inne decyduj¡ce
o wielko±ci dawki zaabsorbowanej w tkance lub narz¡dzie parametry, wyzna-
czono dokonuj¡c analizy ilo±ciowej obrazów SPECT-CT.

Wykazanie zadowalaj¡cej zgodno±ci zmierzonego rozkªadu warto±ci zmierzo-
nych z wynikami symulacji Monte Carlo potwierdza mo»liwo±¢ wykorzystania
detektora ArcCHECK do wery�kowania jako±ci planowanego leczenia brachyte-
rapeutycznego. Tego rodzaju kontrola mo»e przede wszystkim zwi¦kszy¢ bezpie-
cze«stwo stosowania brachyterapii, a tak»e rozszerzy¢ zakres jej stosowalno±ci
oraz poprawi¢ osi¡gane efekty leczenia. Proponowana nowa metoda wery�kacji
planowania leczenia posªu»y¢ mo»e zarówno do oceny samych systemów pla-
nowania jak i poszczególnych, skomplikowanych planów terapii. Wprowadzenie
skutecznego schematu post¦powania dozymetrycznego w terapii radionuklidowej
niew¡tpliwie pomo»e zapewni¢ lepsz¡ ochron¦ narz¡dom zdrowym jak równie»
dostarczy¢ narz¦dzia do ilo±ciowej oceny i porównywania efektów celowanej te-
rapii radionuklidowej receptora somatostatynowego.
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Abstract

Both brachytherapy and its molecular variant, radionuclide internal radio-
therapy, are signi�cant methods of oncological treatment that face speci�c chal-
lenges. In high-dose rate (HDR) brachytherapy, a universally accepted method
for verifying planned treatment has not yet been developed. In radionuclide the-
rapy, dosimetric assessment is extremely challenging due to the lack of complete
control over the introduced radiation source in the human body.

In this study, the utilization of an ArcCHECK detector for verifying planned
treatment in HDR brachytherapy is proposed. Phantom irradiation was perfor-
med inside the detector according to an experimental treatment plan. The me-
asurement results obtained from the detector were compared with Monte Carlo
simulation results of the experimental setup. For radionuclide internal radiothe-
rapy, dosimetric modeling of patients with neuroendocrine tumors treated with
the somatostatin analog, radioactive lutetium-177, [177Lu]Lu-DOTA-TOC, was
conducted. The accurate determination of activity distribution in tissues and
organs, as well as the consideration of biological elimination of the radiopharma-
ceutical from the body, pose fundamental challenges in this treatment method.
The crucial parameters determining the absorbed dose in the tissue or organ
were determined through quantitative analysis of SPECT-CT images.

The satisfactory agreement between the measured distribution and Monte
Carlo simulation results con�rms the potential of utilizing the ArcCHECK de-
tector for verifying the quality of planned brachytherapy treatment. Such veri-
�cation can primarily enhance the safety of brachytherapy application, expand
its range of applicability, and improve treatment outcomes. The proposed new
method of treatment planning veri�cation can serve for evaluating planning
systems as well as individual complex therapy plans. Implementing an e�ec-
tive dosimetric approach in radionuclide therapy will undoubtedly contribute to
better protection of organs at risk and provide tools for quantitative assessment
and comparison of the outcomes of targeted somatostatin receptor radionuclide
therapy.
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Rozdziaª 1

Wprowadzenie

We wprowadzeniu zostan¡ ogólnie omówione podstawowe koncepcje istotne z
punktu widzenia problematyki omawianej w niniejszej pracy oraz nakre±lony
zostanie kontekst i motywacja podj¦cia tematu.

1.1 Radioterapia w uj¦ciu historycznym

Odkrycie promieniowania jonizuj¡cego pod koniec XIX wieku zwiastowaªo i w
du»ej mierze wywoªaªo przeªom w rozumieniu �zyki, który nast¡piª w wieku
nast¦pnym i trwa do czasów wspóªczesnych. Jednym z najwcze±niejszych zasto-
sowa« praktycznych promieniowania jonizuj¡cego byªa diagnostyka medyczna i
terapia. Pierwsze medyczne zastosowania promieniowania X, odkrytego w listo-
padzie 1895 roku, miaªy miejsce jeszcze w XIX wieku. W Polsce ju» 25 stycznia
1896 roku profesor Politechniki Warszawskiej Wiktor Biernacki przedstawiª ob-
razy wn¦trza ciaªa ludzkiego wykonane przy u»yciu promieni Röntgena. Niemal
w tym samym czasie w Pary»u Henri Becquerel zaobserwowaª zaczernienie kliszy
fotogra�cznej szczelnie zamkni¦tej w pojemniku z próbk¡ soli uranu.

Pomi¦dzy ogªoszeniem przez Röntgena odkrycia nowego rodzaju promieni [1]
a zaobserwowaniem zaczernienia kliszy fotogra�cznej w laboratorium Henri Be-
cquerela upªyn¦ªo okoªo dwóch miesi¦cy. Samego Becquerela jednak bardziej
zainteresowaªo promieniowanie Röntgena i to nim zajmowaª si¦ przez kolejne
lata. Badania niewidzialnego promieniowania emitowanego przez ciaªa fosfory-
zuj¡ce[2] byªy kontynuowane przez Mari¦ Skªodowsk¡-Curie. Do Marii doª¡czyª
wkrótce jej m¡» Pierre oraz w 1899 roku, doceniwszy potencjaª wªasnego odkry-
cia, Becquerel. Podobnie jak w przypadku promieni X, substancje spontanicznie
emituj¡ce promieniowanie szybko znalazªy zastosowanie medyczne, daj¡c pocz¡-
tek nowej metodzie leczenia - brachyterapii.

Pocz¡tkowo podchodzono do nowoodkrytego rodzaju przenikliwych promieni
z entuzjazmem i beztrosk¡ granicz¡c¡ z lekkomy±lno±ci¡, szybko jednak okazaªo
si¦, »e dªugotrwaªa ekspozycja na dziaªanie promieniowania mo»e mie¢ przy-
kre konsekwencje. W pierwszej kolejno±ci objawy popromiennych uszkodze«
ciaªa zaobserwowano u lekarzy i ich pacjentów, oraz naukowców i konstrukto-
rów pracuj¡cych z promieniowaniem przez dªugi czas bez »adnych zabezpiecze«.
W±ród objawów wyst¦powaªy pocz¡tkowo zmiany skórne w postaci owrzodze«
oraz wypadanie wªosów. W miar¦ upowszechniania si¦ promieniowania w me-

1
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dycynie rosªa równie» liczba doniesie« o negatywnych skutkach dªugotrwaªej
ekspozycji, z czasem równie» skutkach ±miertelnych. Wkrótce zrozumiano, »e
promieniowanie jonizuj¡ce, zaabsorbowane w odpowiedniej dawce, mo»e wywo-
ªywa¢ uszkodzenia komórek. Spostrze»enia te, wraz z badaniami prowadzonymi
przez Leopolda Freunda nad leczeniem pewnego rodzaju zmian skórnych, daªy
pocz¡tek nowej gaª¦zi nauki nazwanej radiobiologi¡.

Aby kontekst historyczny narodzin radioterapii byª kompletny, nale»y wspo-
mnie¢ o regule, która czyni jak¡kolwiek radioterapi¦ w ogóle mo»liw¡. Otó», jak
wspomniano wy»ej, praktyka pracy z promieniowaniem pr¦dko doprowadziªa do
wniosku, »e promieniowanie jest czynnikiem uszkadzaj¡cym komórki. Jednak
korzy±¢ jak¡ niesie ze sob¡ radioterapia musi opiera¢ si¦ na pewnej nierówno-
wadze tego uszkadzaj¡cego wpªywu na ró»ne rodzaje komórek. Badania skut-
ków napromieniania j¡der szczurów prowadzone przez Jeana Bergonié i Louisa
Tribondeau [3, 4, 5] na pocz¡tku XX wieku wykazaªy, »e promieniowra»liwo±¢
komórek jest powi¡zana z ich aktywno±ci¡ proliferacyjn¡ i stopniem dojrzaªo±ci.
Stwierdzono, »e skuteczno±¢ uszkadzania komórek niedojrzaªych jest wi¦ksza
ni» tych, które ulegªy zró»nicowaniu. Nierównowaga tego wpªywu, opisana w
1906 roku, znana jest jako prawo Bergonié i Tribondeau. Zale»no±¢ ta jest
korzystna z punktu widzenia leczenia chorób nowotworowych, zwªaszcza zªo±li-
wych, które polegaj¡ na szybkim i niekontrolowanym namna»aniu si¦ komórek
o niskim stopniu zró»nicowania.

Pierwsze próby wykorzystania promieniowania w terapii medycznej nale»¡
do wspomnianego ju» Leopolda Freunda, który skutecznie usun¡ª znamiona
skórne u swojej pacjentki w Wiedniu w 1896 roku stosuj¡c napromienianie nowo-
odkrytymi promieniami X. W 1903 roku Freund napisaª pierwszy podr¦cznik do
radioterapii Grundriss Der Gesammten Radiotherapie: Für Praktusche Arzte.
Najwcze±niejsze zastosowania ¹ródeª radowych, b¦d¡ce pierwocinami wspóªcze-
snej brachyterapii, datuje si¦ na rok 1901 i s¡ to prace lekarza Henri-Alexandre'a
Danlos oraz �zyka Eugéne Bloch'a.

Radioterapia co do zasady nie zmieniªa si¦ w ci¡gu minionego ponad stule-
cia. Radykalnym zmianom ulegªa technologia wytwarzania promieniowania do
celów radioterapii, urz¡dzenia terapeutyczne, procedury radiologiczne, którym
pacjent jest poddawany oraz zasady ochrony narz¡dów zdrowych przed zb¦dn¡
ekspozycj¡.

1.2 Rodzaje promieniowania i jego oddziaªywanie
z materi¡

Post¦p bada« podstawowych w zakresie �zyki j¡dra atomowego i cz¡stek ele-
mentarnych, jaki dokonaª si¦ w XX wieku w ogromnym stopniu pogª¦biª rozu-
mienie natury promieniowania oraz umo»liwiª rozwój technologii jego wytwarza-
nia na u»ytek medyczny, przemysªowy i naukowy. Otworzyª równie» drog¦ do
opracowania metod obliczeniowych, pozwalaj¡cych wyznacza¢ rozkªad depozy-
cji energii promieniowania w o±rodku materialnym, czyli rozkªad dawki. Energia
niesiona przez promieniowanie przekazywana jest atomom i cz¡steczkom absor-
benta na drodze kilku mo»liwych procesów elementarnych, zale»nie od rodzaju
i energii promieniowania. Omówienie wybranych zjawisk oddziaªywania pro-
mieniowania z materi¡ oka»e si¦ istotne z perspektywy metod obliczeniowych
wykorzystanych w niniejszej pracy.
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1.2.1 Oddziaªywanie promieniowania β− z materi¡

Przemiana β− j¡dra atomowego polega na przeksztaªceniu jednego z neutronów
w proton. Podczas tej przemiany emitowana jest cz¡stka β−, czyli wysokoener-
getyczny elektron oraz antyneutrino elektronowe ν̄e. Emisja antyneutrina jest
konieczna aby w przemianie β− zachowana byªa liczba leptonowa, oraz tªumaczy
ci¡gªe widmo energii cz¡stek β−. Proces ten przebiega wg schematu:

1
0n −−→

1
1p + 0

−1β
− + 0

0ν̄e (1.1)

Wspóªczesna �zyka cz¡stek elementarnych tªumaczy proces przemiany β− nieco
bardziej szczegóªowo, uwzgl¦dniaj¡c kwarkow¡ struktur¦ nukleonów oraz cz¡stki
przenosz¡ce oddziaªywania sªabe. Rozpad ten przedstawiono na diagramie Feyn-
mana poni»ej.

Rysunek 1.1: Diagram Feynmana przemiany β−. Upªyw czasu zaznaczono strzaªk¡. Linie proste
ze strzaªkami zgodnymi z kierunkiem upªywu odpowiadaj¡ fermionom, natomiast ze strzaªkami
przeciwnymi - antyfermionom. Linie faliste oznaczaj¡ bozony oddziaªywa« elektrosªabych.

Cz¡stkaW− jest masywnym (∼ 80,4 GeV [6, 7]) i bardzo nietrwaªym no±nikiem
oddziaªywa« sªabych. Ulega rozpadowi z okresem póªtrwania rz¦du 3 · 10−25 s,
st¡d w praktyce tylko produkty rozpadu bozonu W− s¡ obserwowalne do±wiad-
czalnie.

Procesem analogicznym do rozpadu β− jest zjawisko wychwytu elektronu
(Electron Capture, EC). W tym procesie proton ulega przeksztaªceniu w neutron
i emitowane jest neutrino elektronowe.

Rysunek 1.2: Diagram Feynmana zjawiska wychwytu elektronu. Przedstawiono na nim emisj¦
cz¡stki W+ przez elektron z jednoczesn¡ jego przemian¡ w neutrino elektronowe. Nast¦pnie, bozon
W+ zostaje pochªoni¦ty przez kwark u protonu i ulega przemianie w kwark d.

Na poziomie nukleonów równanie procesu EC przyjmuje nast¦puj¡c¡ posta¢:

p + e− −−→ n + νe (1.2)
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Zarówno przemiana β−, jak i wychwyt elektronu s¡ mo»liwe wówczas, gdy
j¡dro speªnia pewne warunki energetyczne. Aby przemiany te zachodziªy spon-
tanicznie speªnione musz¡ by¢ poni»sze nierówno±ci:

Qβ− = mA(Z,A)−mA(Z + 1, A) > 0 (1.3)

QEC = mA(Z,A)−mA(Z − 1, A)−Be(A,Z, n) > 0 (1.4)

w których indeksy β− oraz EC wskazuj¡ do którego procesu odnosi si¦ nie-
równo±¢, Q jest energi¡1 przemiany, mA(Z,A) oznacza mas¦ atomu o liczbie
atomowej Z i masowej A, natomiast Be odpowiada energii wi¡zania elektronu
na powªoce n. Stabilno±¢ j¡der atomowych wzgl¦dem przemian β− i wychwytu
elektronu dana warunkami (1.3) oraz (1.4) funkcjonuje wraz z wzorem Bethego-
Weizsäckera na mas¦ atomu:

mA(Z,A) = ZmH + (A− Z)mn + aVA− aSA2/3 − aC
Z2

A1/3

− aA
(A− 2Z)2

A
− δ

(1.5)

W powy»szym wzorze mH oznacza mas¦ atomu wodoru, natomiast wspóªczyn-
niki aX zwi¡zane s¡ kolejno: z obj¦to±ci¡ j¡dra (aV ), z powierzchni¡2 j¡dra
(aS), z odpychaniem Coulombowskim protonów (aC), z nierównowag¡ pomi¦-
dzy liczb¡ protonów i neutronów (aA) oraz parzysto±ci¡ lub nieparzysto±ci¡ liczb
protonów i neutronów (δ).

Cz¡stki β−, przechodz¡c przez o±rodek materialny, przekazuj¡ energi¦ swo-
jego ruchu temu o±rodkowi na skutek ró»nego rodzaju oddziaªywa« z atomami
o±rodka. W±ród oddziaªywa« wysokoenergetycznych elektronów z materi¡ wy-
mieni¢ nale»y nieelastyczne rozpraszanie na elektronach atomów o±rodka pro-
wadz¡ce do wzbudze« i jonizacji tych»e atomów oraz emisj¦ promieniowania
hamowania (niem. Bremsstrahlung). Straty energii elektronów w procesach
jonizacji i wzbudze« nosz¡ zbiorcz¡ nazw¦ strat kolizyjnych i dane s¡ wzorem
[8]:

−dE
dx

=
2πq4NZ · 8, 1 · 1037

Emβ2 · 2, 56 · 10−12

{
ln

EmEkβ
2

I2 (1− β2)
− β2

}
MeV
cm

(1.6)

gdzie q oznacza ªadunek cz¡stki (elektronu) w [C], N - koncentracj¦ atomów w
o±rodku w

[
cm−3

]
, Em - energi¦ spoczynkow¡ elektronu w [MeV], Ek - ener-

gi¦ kinetyczn¡ cz¡stki β− w [MeV], I - ±redni potencjaª jonizacji i wzbudze«
atomów o±rodka [MeV]. Wyst¦puj¡cy w równaniu (1.6) parametr β oznacza
pr¦dko±¢ cz¡stki β− wyra»on¡ w jednostkach pr¦dko±ci ±wiatªa

(
β = v

c

)
. Ko-

lizyjne straty energii elektronów prowadz¡ do ostatecznego ich wyhamowania
w o±rodku. Penetracja materii przez cz¡stki β− ma zatem charakter absorpcji
zasi¦gowej, tzn. istnieje graniczny zasi¦g cz¡stek w o±rodku. Przybli»ony, empi-
ryczny wzór, wi¡»¡cy zasi¦g R cz¡stek β− w o±rodku materialnym z ich energi¡
E (wyra»on¡ w [MeV] oraz E<2,5 MeV), ma posta¢:

R = 412E1,265−0,0954 lnE mg
cm2

(1.7)

1W �zyce j¡dra atomowego i cz¡stek elementarnych przyjmuje si¦ na ogóª tzw. naturalny
ukªad jednostek, w którym c = ~ = 1. W ukªadzie tym zachodzi równo±¢ E = m.

2�Powierzchnia� j¡dra atomowego nie jest dobrze zde�niowanym poj¦ciem. Wzór (1.5)
czerpie jednak ze starego modelu j¡dra atomowego, w którym j¡dro postrzegane jest jako
kropla cieczy i analogicznie opisywane.
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Wynikiem oblicze« prowadzonych wg wzoru (1.7) jest zasi¦g cz¡stek w jed-
nostkach mg/cm2. Aby otrzyma¢ faktyczn¡ odlegªo±¢ osi¡gan¡ przez elektrony,
nale»y podzieli¢ wynik przez g¦sto±¢ o±rodka wyra»on¡ w mg/cm3.

Rozpraszanie elektronów na innych elektronach, zwane rozpraszaniem Møl-
lera, stanowi dominuj¡cy proces oddziaªywania cz¡stek β− do energii rz¦du 100
MeV. Jest to równie» zjawisko fundamentalne z punktu widzenia elektrodyna-
miki kwantowej, sªu»y bowiem jako podstawa do bada« bardziej skomplikowa-
nych oddziaªywa«. Koncepcyjn¡ prostot¦ rozpraszania Møllera doskonale wida¢
na diagramie Feynmana.

Rysunek 1.3: Diagram Feynmana dla rozpraszania Møllera. Proces rozpraszania przebiega za po-
±rednictwem wymienianego mi¦dzy elektronami wirtualnego fotonu, cz¡stki przenosz¡cej oddziaªy-
wanie elektromagnetyczne.

Zjawisko emisji promieniowania hamowania przez elektrony o wysokiej ener-
gii, przechodz¡ce w polu elektrycznym j¡dra atomowego, zwi¡zane jest z utrat¡
pr¦dko±ci cz¡stki β−. Jest to proces znajduj¡cy wyja±nienie nawet na gruncie
elektrodynamiki klasycznej, jednak rzeczywisty przebieg tego zjawiska opisuje
elektrodynamika kwantowa (QED, quantum electrodynamics). Wedªug obec-
nego rozumienia zjawisk elektrodynamicznych, podstawowym opisem efektu
Bremsstrahlung jest poni»szy diagram.

Rysunek 1.4: Diagram Feynmana dla promieniowania hamowania. Nadlatuj¡cy w pobli»e j¡dra
atomowego elektron emituje foton, co skutkuje zmian¡ jego p¦du. Nast¦pnie absorbuje wirtualny
foton wysªany z j¡dra.

Udziaª promieniowania hamowania w rachunku oddziaªywa« wysokoenergetycz-
nych elektronów z materi¡ zale»y od ich energii. Zde�niowano [9] poj¦cie energii
krytycznej elektronów, przy której proporcja zderzeniowych strat energii jest
równa stratom radiacyjnym (tj. w wyniku zjawiska Bremsstrahlung). W sposób
przybli»ony energia krytyczna obliczana jest wedªug wzoru:

Ekr =
800

Z + 1, 2
MeV (1.8)
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Energia krytyczna dla wody (Zef = 7, 42) wynosi ok. 92,8 MeV. Oznacza to,
»e zdecydowanie dominuj¡cymi procesami oddziaªywa« cz¡stek β− z materi¡,
przy energiach osi¡ganych w przedstawionych w niniejszej pracy badaniach, s¡
zjawiska jonizacji i wzbudze« atomów o±rodka.

Dla zupeªno±ci wywodu zawartego w tej sekcji trzeba wspomnie¢ o rozpra-
szaniu elektronów na pozytonach, czyli tzw. rozpraszaniu Bhabhy. Proces ten
przebiega niemal identycznie jak rozpraszanie Møllera (por. rys. 1.3), ró»ni si¦
jedynie tym, »e jedn¡ z cz¡stek bior¡cych w nim udziaª jest pozyton. Przy od-
powiednio wysokich energiach fotonów, propaguj¡cych si¦ w o±rodku material-
nym, mo»liwe jest wytworzenie pary cz¡stek elektron-pozyton (zob. nast¦pny
paragraf). Powstaªe w ten sposób pozytony mog¡ ulega¢ rozpraszaniu Bhabhy
zanim ulegn¡ anihilacji, jednak znaczenie tego procesu na tle innych wymienio-
nych wy»ej zjawisk jest marginalne.

1.2.2 Promieniowanie γ i oddziaªywanie fotonów z materi¡

Promieniowanie γ polega na emisji fotonu z j¡dra atomowego i przej±ciu j¡dra
do ni»szego stanu energetycznego. Schemat przemiany promieniotwórczej γ jest
w postaci:

A
ZX∗ −−→ A

ZX + γ (1.9)

Widmo kwantów γ emitowanych przez wzbudzone j¡dro atomowe jest dyskretne,
poniewa» fotony unosz¡ ró»nic¦ energii j¡dra pomi¦dzy poziomami pocz¡tko-
wym Ei i ko«cowym Ef :

Eγ = Ei − Ef (1.10)

Konkurencyjnym procesem dla emisji kwantów gamma z j¡dra jest zjawisko
konwersji wewn¦trznej. Polega ono na przekazaniu energii wzbudzenia j¡dra
bezpo±rednio elektronowi orbitalnemu atomu, bez udziaªu fotonu γ. Wyrzucony
w ten sposób elektron ulega dalej typowym dla siebie oddziaªywaniom.

Fotony oddziaªuj¡ z materi¡ na drodze kilku mo»liwych procesów, wymienio-
nych i skrótowo opisanych poni»ej, w kolejno±ci wzrastaj¡cej energii kwantów γ.
Ze wzgl¦du na brak ªadunku elektrycznego fotonów, ich oddziaªywanie z mate-
ri¡ ma inny charakter ni» interakcje cz¡stek naªadowanych. Poszczególne akty
oddziaªywania cz¡stek nienaªadowanych s¡ znacznie mniej prawdopodobne ni»
tych obdarzonych ªadunkiem elektrycznym, dlatego g¦sto±¢ jonizacji, mierzona
liniowym wspóªczynnikiem przenoszenia energii (LET, linear energy transfer)
jest znacznie mniejsza a przenikalno±¢ promieniowania γ przez materi¦ znacznie
wi¦ksza wzgl¦dem promieniowania β−. Co do zasady, zasi¦g promieniowania
γ w materii jest nieograniczony, bowiem atenuacja fotonów w o±rodku mate-
rialnym ma charakter zaniku wykªadniczego. Uwzgl¦dniaj¡c wszystkie mo»liwe
procesy rozpraszania i absorpcji, nat¦»enie promieniowania fotonowego wyra»a
si¦ dobrze znanym wzorem:

I(x) = I0e
−µx (1.11)

w którym I(x) oznacza nat¦»enie promieniowania γ na gª¦boko±ci x w absor-
bencie, I0 - pocz¡tkow¡ warto±¢ nat¦»enia promieniowania, µ - liniowy wspóª-
czynnik osªabienia. Wzór (1.11) jest sªuszny dla fotonowego promieniowania
monoenergetycznego, poniewa» liniowy wspóªczynnik osªabienia zale»y od ener-
gii kwantów γ.

Wkªad poszczególnych zjawisk w caªoksztaªt oddziaªywania fotonów z ma-
teri¡ zmienia si¦ w sposób ci¡gªy wraz z ich energi¡. Podanych poni»ej warto±ci
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zakresów energii, przy których dany typ oddziaªywa« ma wi¦ksze lub mniej-
sze znaczenie nie nale»y traktowa¢ jak ±ci±le okre±lonych granic, lecz raczej jak
punkty orientacyjne.

Rozpraszanie Rayleigha

Zjawisko rozpraszania Rayleigha zostaªo w peªni opisane jeszcze w XIX wieku
na gruncie elektrodynamiki klasycznej. Rozpraszanie Rayleigha jest szczegól-
nym przypadkiem rozwi¡za« Mie równa« Maxwella dla problemu rozpraszania
fal elektromagnetycznych na sferycznych cz¡stkach. Parametrem charaktery-
stycznym rozwi¡za« Mie jest wielko±¢:

x =
2πr

λ
(1.12)

gdzie λ jest dªugo±ci¡ fali, a r - promienieniem sfery rozpraszaj¡cej. Rozpra-
szanie Rayleigha odpowiada rozwi¡zaniom Mie z parametrem x � 1. Rozpa-
trywana klasycznie fala elektromagnetyczna, napotykaj¡c polaryzowalne elek-
trycznie ciaªa o znacznie mniejszych rozmiarach ni» dªugo±¢ fali (atomy i cz¡-
steczki), wymusza na obecnych w nich ªadunkach elektrycznych oscylacje z cz¦-
sto±ci¡ równ¡ cz¦sto±ci fali padaj¡cej. W ten sposób cz¡stka staje si¦ drgaj¡cym
dipolem, emituj¡cym wªasne promieniowanie elektromagnetyczne, które odpo-
wiada promieniowaniu rozproszonemu. Energia promieniowania rozproszonego
jest równa energii fali padaj¡cej, dlatego te» rozpraszanie Rayleigha jest rodza-
jem rozpraszania elastycznego.

Rz¡d wielko±ci energii przy których zachodzi rozpraszanie Rayleigha dany
jest warunkiem:

λ� R (1.13)

w którym λ oznacza dªugo±¢ fali elektromagnetycznej, natomiast R odpowiada
wielko±ci charakteryzuj¡cej rozmiary cz¡stki rozpraszaj¡cej. Typowo wielko±ci
atomów i cz¡steczek s¡ rz¦du 10−10 m (1 Å), zatem rozpraszanie Rayleigha
obserwowane jest do warto±ci energii nieznacznie wi¦kszych ni» ∼ 1 keV3.

Prawdopodobie«stwo zaj±cia rozpraszania Rayleigha silnie zale»y od dªugo-
±ci fali promieniowania elektromagnetycznego [10]:

σ ∝ λ−4 (1.14)

Zale»no±¢ ta jest przyczyn¡ szybko malej¡cego udziaªu zjawiska Rayleigha w±ród
ró»nych rodzajów oddziaªywania fotonów z materi¡, jak równie» dostarcza wy-
tªumaczenia dla niebieskiego koloru bezchmurnego, dziennego nieba.

Zjawisko fotoelektryczne

Przy energiach fotonu rz¦du 0,1 - 50 keV dominuj¡cym procesem oddziaªywania
fotonów z materi¡ jest zjawisko fotoelektryczne. Istota tego zjawiska polega na
caªkowitym pochªoni¦ciu energii fotonu przez elektron i usuni¦ciu tego elektronu
z atomowej studni potencjaªu (jonizacji). Fotoelektron oderwany w ten sposób
od atomu posiada energi¦ kinetyczn¡ okre±lon¡ przez zale»no±¢:

Ek = Eγ −Be (1.15)

3Dªugo±¢ fali 1 nm, tj. 10 Å, odpowiada energii fotonu ok. 1240 eV.
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w której Ek i Eγ odpowiadaj¡ energii kinetycznej fotoelektronu i energii kwantu
γ, natomiast Be oznacza energi¦ wi¡zania elektronu na powªoce atomu, zwan¡
równie» prac¡ wyj±cia. Diagram Feynmana dla efektu fotoelektrycznego mo»e
przyj¡¢ przedstawion¡ poni»ej posta¢.

Rysunek 1.5: Diagram Feynmana opisuj¡cy zjawisko fotoelektryczne. Elektron oddziaªuj¡cy z j¡-
drem +Ze absorbuje energi¦ zewn¦trznego fotonu γ i zostaje usuni¦ty z atomowej studni potencjaªu.

Udziaª efektu fotoelektrycznego silnie maleje wraz ze wzrostem energii kwantów
γ, jednocze±nie wzrastaj¡c wraz liczb¡ atomow¡ Z o±rodka. Oszacowanie za-
le»no±ci prawdopodobie«stwa wyst¡pienia zjawiska fotoelektrycznego od energii
fotonów Eγ prowadzi do nast¦puj¡cych wyników [11, 12, 13]:

σ ∝ Zn

Emγ
(1.16)

Wykªadniki n oraz m w powy»szej zale»no±ci dobierane s¡ stosownie do skali
energii kwantów γ. Przyjmowane s¡ warto±ci w przedziale n ∈ (4, 5) oraz m ∈
(1, 3) odpowiednio mniejsze w zakresie niskich energii fotonów, wi¦ksze za± dla
energii wysokich4.

Rozpraszanie Comptona

Zjawisko Comptona polega na rozpraszaniu, rozumianym jako zmiana energii i
kierunku ruchu cz¡stki, fotonów na swobodnych lub sªabo zwi¡zanych elektro-
nach. Pod okre±leniem sªabo zwi¡zanych elektronów, nale»y rozumie¢ elektrony
o energii wi¡zania z atomem znacznie mniejszej od energii kwantów γ. W za-
kresie energii fotonów spotykanych w niniejszej rozprawie, rozpraszanie Comp-
tona stanowi jednoznacznie przewa»aj¡cy sposób oddziaªywania promieniowania
elektromagnetycznego z materi¡.

W rozpraszaniu Comptona energia kwantu γ nie jest absorbowana przez
elektron w caªo±ci. Foton nie znika, jak ma to miejsce w efekcie fotoelektrycz-
nym, lecz ulega odchyleniu wzgl¦dem pocz¡tkowego kierunku ruchu a dªugo±¢
jego fali wzrasta (równowa»nie: energia maleje). Energia utracona przez fo-
ton udzielana jest rozpraszaj¡cemu elektronowi, który tak»e zmienia kierunek
ruchu. Istnieje ograniczenie na warto±¢ energii, która mo»e zosta¢ przekazana
elektronowi w zjawisku Comptona:

Ee
−

max =
2hν

2 + mec2

hν

(1.17)

4Okre±lenia u»yte w tym zdaniu mog¡ wydawa¢ si¦ nieprecyzyjne. Nale»y mie¢ na uwadze,
»e omawiany jest wzór heurystyczno-empiryczny, w którym wspóªczynniki dobierane s¡ w taki
sposób, aby dobrze odtwarzaªy wyniki do±wiadczalne. Dla orientacji w skali energii o których
mowa, warto±¢ m = 1 przyjmuje si¦ gdy Eγ � mec2.
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Poni»ej zamieszczono diagram Feynmana procesu rozpraszania Comptona5.

Rysunek 1.6: Zjawisko Comptona przedstawione w rozumieniu elektrodynamiki kwantowej. Ze-
wn¦trzny foton jest absorbowany przez elektron, po czym nast¦puje emisja fotonu przez elektron.
Obie cz¡stki w wyniku oddziaªywania zmieniaj¡ kierunek ruchu.

Zmiana energii fotonu ulegaj¡cego rozpraszaniu Comptona opisywana jest wzo-
rem:

λ′ − λ = λC (1− cosφ) (1.18)

w którym λ′ jest dªugo±ci¡ fali kwantu γ po rozproszeniu, λ - jego pocz¡tkow¡
dªugo±ci¡ fali, natomiast λC to kombinacja staªych, pr¦dko±ci ±wiatªa c, staªej
Placka h oraz masy elektronume, zwana komptonowsk¡ dªugo±ci¡ fali elektronu:

λC
def
=

h

mec
(1.19)

Sposób wyznaczania k¡ta rozproszenia φ okre±la poni»szy rysunek.

Rysunek 1.7: K¡t rozproszenia φ fotonu w równaniu (1.14) mierzony jest wzgl¦dem kierunku ruchu
fotonu padaj¡cego.

Niskoenergetyczn¡ granic¡ rozpraszania Comptona jest zjawisko rozprasza-
nia Thomsona. Gdy warunek Eγ � Be nie jest speªniony, elektron nie mo»e by¢
traktowany jako cz¡stka swobodna. Wówczas oddziaªywanie �Comptona� zacho-
dzi jak gdyby z caªym atomem i we wzorze (1.14) nale»y u»y¢ komptonowskiej
dªugo±ci fali atomu o masie mA � me. W takiej sytuacji zachodzi:

λ′ − λ =
h

mAc︸ ︷︷ ︸
λC→0

(1− cosφ)→ 0 (1.20)

Zmiana dªugo±ci fali w rozpraszaniu Thomsona jest praktycznie niemierzalna,
zatem proces ten odpowiada rozpraszaniu elastycznemu fotonów na zwi¡zanych
elektronach.

5Istnieje kilka diagramów odpowiadaj¡cych rozpraszaniu Comptona. Wybrano najbardziej
typowy, w przekonaniu autora najpro±ciej ilustruj¡cy zjawisko.
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Kreacja par e−e+

Zgodnie z przyj¦t¡ tendencj¡ wprowadzania zjawisk wzgl¦dem wyst¦powania
przy coraz wy»szych energiach kwantów γ, ostatnim opisanym procesem od-
dziaªywania fotonów z materi¡ jest zjawisko tworzenia par elektron-pozyton.
Fenomenologicznie, zjawisko kreacji par e+e− polega na powstawaniu pary cz¡-
stek fermion-antyfermion z bozonu (na ogóª fotonu) o wystarczaj¡cej energii.
Jednoczesne zachowanie energii i p¦du w zjawisku kreacji par wymaga obecno-
±ci trzeciego ciaªa, które przejmie nadmiar p¦du pozostaj¡cy po tym procesie6.

Proces tworzenia par, charakteryzuje si¦ progow¡ energi¡ fotonu, co najmniej
równ¡ energii spoczynkowej powstaj¡cych cz¡stek:

Eγ ≥ 2mec
2 (1.21)

Zjawisko kreacji par e−e+ przedstawiono na diagramie poni»ej (rys. 1.8).

Rysunek 1.8: Powstawanie pary elektron-pozyton z fotonu γ przedstawione za pomoc¡ diagramu
Feynmana. Akt kreacji pary cz¡stka-antycz¡stka obejmuje jedynie foton zewn¦trzny, linie e− i e+

oraz ich wspólny wierzchoªek. Wymiana fotonu miedzy pozytonem (równowa»nie elektronem) a
j¡drem +Ze odpowiada przekazaniu resztkowego p¦du dla speªnienia zasad zachowania.

Powstawanie par elektron-pozyton jest procesem odwrotnym wzgl¦dem zjawiska
anihilacji pary cz¡stka-antycz¡stka. Anihilacja opisywana jest przez identyczny
diagram jak powy»ej (w zakresie powstania pary), lecz z przeciwnym kierunkiem
upªywu czasu.

6Jest to niezwykle ciekawa dyskusja, wi¦c warto j¡ przytoczy¢. Zachowanie energii i p¦du
przy zaªo»eniu, »e w procesie kreacji uczestniczy tylko foton, elektron i pozyton:

Eγ = Ee− + Ee+

pγ = pe− + pe+

Przywoªuj¡c relatywistyczne wyra»enie na energi¦:

E2 = p2 +m2

Zachowanie energii poci¡ga za sob¡:

p2γ = p2
e− + p2

e+
+ 2m2

e =⇒ pγ 6= pe− + pe+ ,

natomiast warunek zachowania p¦du prowadzi do:

E2
γ = E2

e− + E2
e+
− 2m2

e =⇒ Eγ 6= Ee− + Ee+

Fotony dysponuj¡ du»o wi¦kszym stosunkiem p¦du do energii ni» cz¡stki masywne, st¡d prze-
kazanie caªego p¦du fotonu tylko dwóm cz¡stkom masywnym zawsze wymaga wi¦kszej energii
ni» posiada kwant γ. Analogicznie, udzielenie elektronowi i pozytonowi caªej energii fotonu
pozostawia resztkowy, niezbilansowany p¦d, który musi przej¡¢ trzecie ciaªo.
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Kreacja par e−e+ zachodzi przy energiach kwantów gamma nie mniejszych
ni» ok. 1022 keV. W niniejszej pracy fotony o energii niewiele przekraczaj¡cej
t¦ warto±¢ wyst¦puj¡ w widmie 192Ir/192Pt (zob. rozdziaª Materiaª i metody,
rys 2.6 oraz WIDMO IR). Ich udziaª w emisji j¡drowego promieniowania γ jest
jednak stosunkowo nieznaczny a przy energii nieco tylko wy»szej ni» warto±¢
progowa, zjawisko tworzenia par zachodzi z niedu»ym prawdopodobie«stwem.
Z wymienionych przyczyn, proces kreacji par e−e+ w stopniu marginalnym
odpowiada za depozycj¦ energii w wykorzystanych materiaªach.

1.2.3 Wielko±ci dozymetryczne

Depozycja energii promieniowania w o±rodku materialnym, zachodz¡ca na sku-
tek opisanych w powy»szym paragra�e oddziaªywa«, jest �zycznym podªo»em
de�nicji dawki promieniowania, a wraz z ni¡ caªej dozymetrii. Wielko±ciami do-
zymetrycznymi bezpo±rednio ujmowanymi w niniejszej rozprawie b¦d¡: kerma,
dawka ekspozycyjna (krócej: ekspozycja), dawka pochªoni¦ta oraz równowa»nik
dawki.

Pierwotnym poj¦ciem opisuj¡cym oddziaªywania cz¡stek pozbawionych ªa-
dunku elektrycznego z materi¡ jest kerma. Znaczenie akronimu kerma ujawnia
si¦ wprost w jego rozwini¦ciu: kinetic energy released per unit mass, jest to
zatem suma pocz¡tkowych energii kinetycznych cz¡stek naªadowanych, uwolnio-
nych wskutek oddziaªywania ze strumieniem cz¡stek nienaªadowanych w jedno-
stce masy o±rodka. W raporcie nr 60 Mi¦dzynarodowej Komisji ds. Jednostek
Promieniowania i Pomiarów [14] (ICRU, International Commission on Radia-
tion Units and Measurements) kerma zde�niowana jest jako:

K =
dEtr
dm

[
J
kg

]
(1.22)

Symbolem Etr oznaczono energi¦ przekazan¡ cz¡stkom naªadowanym przez
cz¡stki nienaªadowane. Wzór (1.22) stanowi koncepcyjn¡ de�nicj¦ kermy. Jed-
nak w praktyce dozymetrycznej bardziej u»yteczna jest poni»sza de�nicja ope-
racyjna:

K =

∫
ΦEE

µtr
ρ

dE

[
J
kg

]
(1.23)

w której ΦE jest rozkªadem energetycznym strumienia cz¡stek nienaªadowanych,
natomiast µtr/ρ odpowiada masowemu wspóªczynnikowi przekazywania energii
przez cz¡stki pozbawione ªadunku o energii E. W poj¦ciu kermy wydziela si¦
dwie skªadowe: kolizyjn¡ Kcoll oraz radiacyjn¡ Krad. Kerma kolizyjna odpo-
wiada zderzeniom cz¡stek naªadowanych (zwykle elektronów) z innymi cz¡st-
kami naªadowanymi, natomiast cz¦±¢ radiacyjna jest efektem wytwarzania foto-
nów w procesie Bremsstrahlung.

Istnieje analog kermy [15] odpowiadaj¡cy sumie pocz¡tkowych energii kine-
tycznych cz¡stek naªadowanych wyzwolonych przez promieniowanie jonizuj¡ce
bezpo±rednio (takie jak β−). T¦ rol¦ peªni termin cema (converted energy per
unit mass). De�nicja jest analogiczna jak w przypadku kermy:

C =
dEc
dm

[
J
kg

]
(1.24)

gdzie Ec jest energi¡ przekazan¡ naªadowanym cz¡stkom o±rodka przez naªado-
wane cz¡stki promieniowania.
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Miar¡ zdolno±ci generowania cz¡stek naªadowanych przez promieniowanie X
oraz γ w powietrzu jest dawka ekspozycyjna. Jej de�nicj¦ równie» okre±la raport
nr 60. ICRU (op. cit. [14]), gdzie ekspozycja opisywana jest poprzez zale»no±¢:

X =
dQ

dm

[
C
kg

]
(1.25)

w której dQ jest warto±ci¡ bezwzgl¦dn¡ ªadunków jednego znaku wytworzonych
przez promieniowanie w elemencie masy dm powietrza, w sytuacji gdy wszystkie
elektrony uwolnione przez fotony ulegn¡ zatrzymaniu.

Podstawow¡ wielko±ci¡ dozymetryczn¡, okre±laj¡c¡ ilo±¢ energii dE zaabsor-
bowanej w elemencie masy dm, jest dawka pochªoni¦ta:

D =
dE

dm

[
J
kg

]
(1.26)

Jednostka dawki pochªoni¦tej posiada wªasn¡ nazw¦ greja [Gy]. Jednostka
kermy oraz cemy ma tak¡ sam¡ posta¢ jak jednostka dawki pochªoni¦tej. Wiel-
ko±ci tych nie nale»y jednak ze sob¡ uto»samia¢, bowiem tylko w pewnych wa-
runkach s¡ one sobie równe. Równo±¢ kermy i dawki pochªoni¦tej zachodzi w
warunkach równowagi elektronowej, to znaczy w istotnej odlegªo±ci od granicy
o±rodków znacznie ró»ni¡cych si¦ g¦sto±ci¡ i/lub niskiej energii promieniowa-
nia7. Dawka pochªoni¦ta okre±lona powy»sz¡ relacj¡ jest wielko±ci¡ punktow¡.
W praktycznych zastosowaniach istotny jest przestrzenny rozkªad dawki lub
dawka u±redniona dla tkanki lub narz¡du. U±rednianie dawki pochªoni¦tej do-
konywane jest po masie tkanki/narz¡du wedªug:

DT =

∫
T

D(x, y, z)ρ(x, y, z)dV∫
T

ρ(x, y, z)dV

[Gy] (1.27)

gdzie poprzezDT oznaczono u±rednion¡ dawk¦ w tkance lub narz¡dzie,D(x, y, z)
jest funkcj¡ rozkªadu dawki, natomiast ρ(x, y, z) jest rozkªadem g¦sto±ci masy
w tkance lub narz¡dzie.

Dawka pochªoni¦ta, jako wielko±¢ posiadaj¡ca czysto �zyczny charakter, nie
uwzgl¦dnia rodzaju napromienianego materiaªu. W szczególno±ci, jak wspo-
mniano wy»ej, materia o»ywiona w sposób zró»nicowany reaguje na dziaªanie
promieniowania. Ró»ne gatunki organizmów, jak równie» ró»ne komórki ustroju
ludzkiego, charakteryzuj¡ si¦ zmienn¡ wra»liwo±ci¡ na promieniowanie ró»nego
typu. Jest to uzale»nione gªównie od tzw. jonizacji wªa±ciwej promieniowania
- zdolno±ci do wytwarzania par jonów na jednostk¦ drogi cz¡stki w o±rodku. Z
tego powodu zde�niowano [16] wielko±¢ zwan¡ równowa»nikiem dawki:

HT =
∑
R

wRDT,R [Sv] (1.28)

7Te warunki, tj. istotna odlegªo±¢ od granicy o±rodków i energia promieniowania s¡ powi¡-
zane. W ogólno±ci wi¦ksza energia promieniowania skutkuje wi¦ksz¡ odlegªo±ci¡ od rzeczonej
granicy, zapewniaj¡c¡ warunki równowagi elektronowej. Sam¡ równowag¦ elektronow¡ mo»na
rozumie¢ jako sytuacj¦ w której strumie« elektronów przenikaj¡cy przez powierzchni¦ zamy-
kaj¡c¡ obszar V znika.
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W powy»szej de�nicji HT oznacza równowa»nik dawki, symbol DT,R jest u±red-
nion¡ dawk¡ pochªoni¦t¡ w tkance T pochodz¡c¡ od promieniowania typu R,
natomiast wR to wspóªczynnik wagowy dla danego rodzaju promieniowania.
Mno»nik wR jest liczb¡ bezwymiarow¡, zatem jednostk¡ równowa»nika dawki
jest w dalszym ci¡gu Gy = J/kg. Aby jednak odró»ni¢ go od dawki pochªoni¦tej,
od której w pewnych przypadkach mo»e mie¢ znacznie ró»n¡ warto±¢ liczbow¡,
wprowadzono dla jednostki równowa»nika dawki nazw¦ siwert [Sv]. Wspóªczyn-
niki wR dla promieniowania γ oraz β, istotne z punktu widzenia bada« przed-
stawionych w tej pracy, wynosz¡ 1 ([16, 17] - tam równie» wspóªczynniki dla
innych rodzajów promieniowania).

Równowa»nik dawki, mimo wª¡czenia do oblicze« dozymetrycznych wzgl¦d-
nej skuteczno±ci biologicznej (RBE, relative biological e�ectiveness) ró»nych ro-
dzajów promieniowania, wci¡» nie uwzgl¦dnia zró»nicowanej promieniowra»liwo-
±ci poszczególnych komórek, tkanek i narz¡dów. Zale»no±¢ promieniowra»liwo±ci
od rodzaju tkanki zawarta jest w de�nicji dawki skutecznej (efektywnej) E:

E =
∑
T

wTHT =
∑
T

wT
∑
R

wRDT,R [Sv] (1.29)

w której wprowadzono wspóªczynnik wagowy dla tkanek i narz¡dów wT . Wspóª-
czynniki wagowe tkanek i narz¡dów speªniaj¡ zale»no±¢:

Ntot∑
T

wT = 1 (1.30)

W zapisanym wy»ej warunku, sumowanie przebiega po wszystkich narz¡dach
ciaªa ludzkiego. Z warunku (1.30) wynika, »e w przypadku ekspozycji caªego
ciaªa na promieniowanie, zachodzi równo±¢ równowa»nika dawki i dawki sku-
tecznej.

Podstawowe znaczenie w radioterapii ma jednak dawka pochªoni¦ta, bowiem
to wªa±nie t¡ wielko±ci¡ operuj¡ lekarze radioterapeuci, �zycy medyczni oraz
systemy planowania leczenia wykorzystywane we wspóªczesnym leczeniu z wy-
korzystaniem promieniowania jonizuj¡cego.

1.3 Wspóªczesne metody radioterapii

Terapia medyczna z wykorzystaniem promieniowania jonizuj¡cego na prze-
strzeni dziesi¦cioleci swojego rozwoju stopniowo ulegaªa specjalizacji w ró»nych
kierunkach. Wspóªcze±nie z radioterapii mo»e zosta¢ wyodr¦bnionych wiele
szczegóªowych metod wedªug szeregu kryteriów. Najistotniejszym z nich jest
poªo»enie ¹ródªa promieniowania wzgl¦dem obszaru napromienianego.

Techniki napromieniania ¹ródªami znajduj¡cymi si¦ w pewnym oddaleniu
od leczonych tkanek kwali�kuje si¦ jako odmiany teleradioterapii (gr. τῆλε
- oddalony; równie» EBRT, External Beam Radiation Therapy - radioterapia
wi¡zkami zewn¦trznymi). W±ród nich kolejne kryteria podziaªu obejmuj¡: cel
leczenia (terapia radykalna lub paliatywna), rodzaj cz¡stek w wi¡zce (radiote-
rapia fotonowa, elektronowa, hadronowa), sposób formowania rozkªadu dawki
w obj¦to±ci napromienianej (3D-CRT, IMRT, VMAT, IGRT, tomoterapia, Cy-
berKnife, GammaKnife i inne).
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Metody radioterapii realizowane z wykorzystaniem ¹ródeª umiejscowionych
w pobli»u obszaru tarczowego (tzn. poddawanego napromienianiu) zaliczane
s¡ do brachyterapii (gr. βραχύς - krótki; BT). Podobnie jak teleradioterapia,
brachyterapia mo»e by¢ leczeniem radykalnym lub paliatywnym. Ze wzgl¦du na
sposób umiejscowienia ¹ródeª w pobli»u obj¦to±ci napromienianej, brachytera-
pia ulega dalszej kategoryzacji z wyró»nieniem BT kontaktowej, ±ródjamowej,
±ródprzewodowej, ±ródnaczyniowej oraz ±ródtkankowej. Ponadto, wyró»nia si¦
kilka podtypów brachyterapii w zale»no±ci od mocy dawki:

� brachyterapia o wysokiej mocy dawki, > 12 Gy/h (HDR),

� brachyterapia o ±redniej mocy dawki, 2− 12 Gy/h (MDR),

� brachyterapia o niskiej mocy dawki, 0, 4− 2 Gy/h (LDR),

� brachyterapia pulsacyjna, 0, 5− 1 Gy/h (PDR),

� brachyterapia o bardzo maªej mocy dawki < 0, 4 Gy/h (ultra LDR).

Metoda ultra LDR polega na wszczepieniu ¹ródeª promieniowania na staªe (BT
permanentna), podczas gdy w pozostaªych technikach ¹ródªa umieszczane s¡ w
obr¦bie tkanek na czas okre±lony w planie leczenia (BT czasowa).

�ródªa stosowane w brachyterapii maj¡ posta¢ maªych ziaren (ang. seed),
zamkni¦tych w kapsuªach z metali szlachetnych, niklu lub stali nierdzewnej.
Ksztaªt maj¡ zazwyczaj cylindryczny lub wrzecionowaty, zwykle nie przekra-
czaj¡ 5 mm dªugo±ci. Rdze« ziarna stanowi pr¦cik z materiaªu radioaktywnego:
192Ir, 125I, 137Ce, 60Co, 103Pa, 137Cs, 106Ru. Osiowa symetria konstrukcji ¹ródeª
pozwala na stosowanie prostych i wygodnych w u»yciu modeli obliczeniowych
do numerycznego wyznaczania rozkªadów dawki wokóª aplikatorów ze ¹ródªami
promieniowania.

�ródªa promieniotwórcze w brachyterapii czasowej umieszczane s¡ w s¡siedz-
twie obszaru tarczowego przy pomocy aplikatorów - cienkich rurek wykonanych
z ró»nych materiaªów, zazwyczaj tworzyw sztucznych. Aplikatory poª¡czone
s¡ z tzw. afterloaderem (rysunek 1.1), urz¡dzeniem przechowuj¡cym osªoni¦te
¹ródªa promieniotwórcze i umo»liwiaj¡cym ruch ¹ródªa wewn¡trz aplikatora.

Rysunek 1.9: Afterloader Elekta Nucletron microSelectron stosowany do brachyterapii HDR. [�ró-
dªo: materiaªy producenta, ©Elekta.]

Leczenie brachyterapeutyczne wykonywane jest w oparciu o przygotowany
uprzednio plan leczenia. Planowanie radioterapii sªu»y okre±leniu warunków
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napromieniania, które, w optymalny sposób, umo»liwi¡ dostarczenie wysokiej
dawki promieniowania o odpowiednim rozkªadzie do leczonego obszaru. Przez
odpowiedni rozkªad dawki rozumiemy rozkªad mo»liwie jednorodny8 w caªej
napromienianej obj¦to±ci, zarówno bez gor¡cych punktów9, jak i miejsc nie-
dopromienionych10. Plan leczenia opracowywany jest w wysoko wyspecjalizo-
wanych programach komputerowych, zwanych systemami planowania leczenia
(TPS, Treatment Planning System). Systemy planowania wykorzystuj¡ trójwy-
miarowe badania obrazowe, najcz¦±ciej tomogra�¦ komputerow¡, do obliczania
rozkªadu dawki od ¹ródeª, których poªo»enie i czas przebywania w ka»dej po-
zycji de�niuje u»ytkownik. Do zada« lekarza radioterapeuty nale»y okre±lenie
obszarów zainteresowania (VOI, Volume of Interest). Regiony te obejmuj¡ kilka
�poziomów� obszaru targetowego (docelowo leczonego): obj¦to±¢ guza nowotwo-
rowego, widocznego w badaniach obrazowych (GTV, Gross Tumor Volume);
obszar mikroskopowego nacieku guza w jego najbli»szej okolicy (CTV, Clinical
Target Volume); margines na mo»liw¡ ruchomo±¢ CTV i ograniczon¡ dokªadno±¢
pozycjonowania pacjenta na stole akceleratora (PTV, Planning Target Volume).
Rzadziej wyró»nia si¦ dodatkowo obj¦to±¢ leczon¡ (Treated Volume) i obj¦to±¢
napromienian¡ (Irradiated Volume), szczególnie w planowaniu leczenia techni-
kami niekonformalnymi. Oprócz zde�niowania obszaru napromieniania, podczas
planowania leczenia nale»y okre±li¢ poªo»enie narz¡dów krytycznych (OAR, Or-
gan at Risk), tj. narz¡dów zdrowych s¡siaduj¡cych z regionem poddawanym
radioterapii.

Podczas napromieniania wi¡zkami zewn¦trznymi, pozycjonowanie pacjenta
na stole terapeutycznym jest ka»dorazowo wery�kowane. Sªu»¡ do tego elementy
konstrukcyjne liniowych akceleratorów medycznych, zwane elektronicznymi de-
tektorami obrazowymi (EPID, Electronic Portal Imaging Device)[18, 19, 20].
Wery�kacja ma na celu zapewnienie dokªadnej realizacji napromieniania we-
dªug planu leczenia, umo»liwiaj¡c korekt¦ uªo»enia chorego jeszcze przed do-
starczeniem dawki promieniowania. Procedura wery�kacji umo»liwia zapew-
nienie optymalnych i powtarzalnych warunków napromieniania przy podawaniu
ka»dej kolejnej dawki frakcyjnej, których w terapii EBRT zazwyczaj jest kilka-
na±cie lub wi¦cej, np. w standardowej radioterapii gruczoªu krokowego metod¡
3D-CRT jest to 25 frakcji po 260 cGy. Brachyterapia na ogóª wymaga mniejszej
liczby frakcji, przy znacznie wy»szych warto±ciach dawki frakcyjnej, rz¦du 5-8
Gy[21, 22]. Jest to korzystne zarówno z pragmatycznego punktu widzenia, ozna-
cza bowiem skrócenie czasu terapii, jak równie» z perspektywy radiobiologicz-
nej, poniewa» wy»sze dawki frakcyjne przy mniejszej liczbie frakcji przekªadaj¡
si¦ na znacznie wi¦ksz¡ dawk¦ skuteczn¡ biologicznie (BED, Biologically E�ec-
tive Dose). Jednocze±nie, mniejsza liczba wysokodawkowych frakcji uwra»liwia
brachyterapi¦ na ewentualne bª¦dy w realizacji planu leczenia, np. pozycjo-
nowania ¹ródeª promieniowania w obr¦bie obszaru leczonego. Promieniowanie
fotonowe emitowane ze ¹ródeª wykorzystywanych w brachyterapii charaktery-
zuje si¦ nisk¡ energi¡ w stosunku do energii wi¡zki z akceleratora medycznego -
odpowiednio rz¦du kilkudziesi¦ciu lub kilkuset keV w BT do 6-22 MeV w EBRT.
Promieniowanie o ni»szej energii ulega atenuacji znacznie silniej ni» fotony wy-
sokoenergetyczne, dlatego gradienty rozkªadu dawki w brachyterapii s¡ bardzo

8Tj. o niejednorodno±ci <3%.
9Tzn. punktów, w których znacznie przekroczona zostaªa dawka terapeutyczna; zwykle

przyjmuje si¦ warto±¢ >107% tej dawki.
10Na ogóª niedopromienienie oznacza warto±¢ < 95% dawki przepisanej dla terapii.
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strome a izodozy ±ci±le dopasowane do granic obj¦to±ci napromienianej. Oko-
liczno±¢ poci¡ga za sob¡ dwojakie konsekwencje: pozwala dostarczy¢ wysok¡
dawk¦ w obszar CTV, zapewniaj¡c przy tym bezpiecze«stwo narz¡dów krytycz-
nych, zarazem jednak zmniejsza (i tak niewielki) margines bª¦du realizacji lecze-
nia. Wspomniane czynniki wskazuj¡ na potrzeb¦ opracowania metod wery�ka-
cji planowanego leczenia w brachyterapii. Za tak¡ potrzeb¡ przemawia równie»
uproszczony charakter schematów obliczeniowych stosowanych powszechnie do
wyznaczania rozkªadów dawki wokóª ¹ródeª promieniowania (schemat TG-43,
zob. Materiaª i metody)[23, 24, 25]. Tego rodzaju wery�kacja powinna obej-
mowa¢ systemy planowania leczenia (wery�kacja na poziomie software'u) i/lub
wery�kacj¦ realizacji planu przy napromienianiu, na wzór procedury wery�kacji
z u»yciem EPID w teleradioterapii. Niniejsza praca, w zakresie brachyterapii
HDR, stanowi przyczynek do stworzenia metody wery�kacji systemów planowa-
nia leczenia. Metoda w niej zaproponowana mo»e równie» znale¹¢ zastosowanie
przy rozszerzaniu procedur kontroli i zapewnienia jako±ci w brachyterapii.

Do wspóªczesnych metod radioterapii nale»¡ równie» techniki terapeutyczne
z zakresu medycyny nuklearnej. Ideowo tego rodzaju radioterapia wewn¦trzna
jest podobna do brachyterapii, jednak posuwa si¦ znacznie dalej we wprowadza-
niu ¹ródeª promieniowania do leczonego obszaru, osi¡gaj¡c dosªownie poziom
molekularny. Otó» niemal we wszystkich rodzajach radionuklidowej radiote-
rapii wewn¦trznej (RNT, Radionuclide therapy), ¹ródªem promieniowania s¡
atomy pierwiastków promieniotwórczych wbudowane w zwi¡zki chemiczne ak-
tywne biologicznie, które dzi¦ki uczestnictwu w procesach »yciowych i czynno-
±ciach �zjologicznych pewnych typów komórek, wykazuj¡ do nich specy�czne
powinowactwo. Z tego powodu terapia radionuklidowa okre±lana jest jako me-
toda radioterapii celowanej, tzn. skierowanej przeciwko celowi molekularnemu.
Celem molekularnym mo»e by¢ biaªkowy receptor znajduj¡cy si¦ na powierzchni
bªony komórkowej, który dzi¦ki swojej przestrzennej konformacji wybiórczo ª¡-
czy si¦ z charakterystycznym dla siebie ligandem. Poª¡czenie ligandu, czyli
cz¡steczki wykazuj¡cej powinowactwo do celu molekularnego, z radioaktywnym
atomem nosi nazw¦ radiofarmaceutyku. Relacje pomi¦dzy atomem promienio-
twórczym, ligandem, radiofarmaceutykiem i receptorem ilustruje poni»szy rysu-
nek 1.2.

Rysunek 1.10: Zale»no±ci pomi¦dzy elementami strukturalnymi radiofarmaceutyku.

Radiofarmaceutyki znajduj¡ zastosowanie zarówno w terapii jak i w diagno-
styce medycznej. Po»¡dane wªa±ciwo±ci radiacyjne radionuklidów stosowanych
wyª¡cznie w celach diagnostycznych s¡ nieco odmienne ni» analogiczna charak-
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terystyka optymalna w zastosowaniach terapeutycznych. Ze wzgl¦du na wyma-
gania ochrony radiologicznej, optymalny do wykorzystywania diagnostycznego
izotop powinien by¢ czystym emiterem promieniowania gamma o energii foto-
nów do 400 keV oraz stosunkowo krótkim okresie poªowicznego rozpadu, rz¦du
godzin. Najpowszechniej stosowanym radionuklidem w diagnostyce jest izotop
technetu 99mTc, który z okresem póªtrwania wynosz¡cym 6,02 godziny, ener-
gi¡ kwantów γ równ¡ 140 keV i praktycznym11 brakiem emisji korpuskularnej,
stanowi przykªad modelowy. W radioterapii celowanej skutkiem wprowadzenia
radiofarmaceutyku do organizmu jest dostarczenie wysokiej (tzn. terapeutycz-
nej) dawki promieniowania do obszarów zaj¦tych procesem chorobowym. Z
tego powodu oczekiwany pro�l emisji promieniowania j¡drowego jest odmienny.
Radionuklidy po»¡dane dla radioterapii wewn¦trznej powinny emitowa¢ pro-
mieniowanie korpuskularne (α, β, elektrony Augera), dopuszczalny jest równie»
znacznie dªu»szy okres poªowicznego zaniku, zwykle si¦gaj¡cy kilku dni. Popu-
larny w leczeniu chorób tarczycy izotop 131I, ulegaj¡cy przemianie β− z okresem
póªtrwania okoªo 8 dni, dobrze ilustruje optymaln¡ charakterystyk¦ radionuklidu
terapeutycznego. W ostatnich latach12 pr¦»nie rozwijaj¡ si¦ sposoby ª¡czenia
diagnostyki medycznej z terapi¡, obj¦te wspóln¡ nazw¡ teranostyki, z poª¡czenia
sªów terapia oraz diagnostyka. Teranostyka w medycynie nuklearnej opiera si¦
na diagnostycznym i terapeutycznym wykorzystaniu radiofarmaceutyków jed-
nocze±nie lub kolejno po sobie. Radionuklidy mog¡ wyst¦powa¢ wówczas jako
pary teranostyczne, np. optymalny dla diagnostyki 123I oraz terapeutyczny13
131I, lub izotopy mog¡ce peªni¢ zarazem obie funkcje, takie jak 177Lu - emiter
promieniowania β− oraz promieniowania γ o odpowiedniej dla urz¡dze« obra-
zuj¡cych energii.

Radioterapia wewn¦trzna jest jedyn¡ metod¡ leczenia wykorzystuj¡c¡ pro-
mieniowanie do niszczenia komórek nowotworowych, która ma charakter syste-
mowy. W odró»nieniu od teleradioterapii oraz brachyterapii, b¦d¡cych meto-
dami leczenia miejscowego, radiofarmaceutyk kr¡»¡cy we krwi ma szans¦ dotrze¢
do komórek le»¡cych poza obszarem guza pierwotnego, zwi¡za¢ si¦ z nimi i je
zniszczy¢.

Wewn¦trzna radioterapia radionuklidowa jest w wysokim stopniu przed-
si¦wzi¦ciem interdyscyplinarnym, wymagaj¡cym zaanga»owania specjalistów z
wielu ró»nych dziedzin - biologii molekularnej, biochemii, cytologii, radiochemii,
�zyki, farmacji, medycyny. Badania podstawowe na poziomie biochemii komórki
pozwalaj¡ zidenty�kowa¢ potencjalne ligandy skierowane przeciwko kolejnym
typom chorób. Radiochemicy opracowuj¡ optymalne metody znakowania ligan-
dów pierwiastkami promieniotwórczymi. Wytwórstwo produktów leczniczych
oraz preparatyka radiofarmaceutyków w miejscu ich podawania pacjentom wy-
maga wsparcia zawodowych farmaceutów. Lekarz decyduje o podj¦ciu leczenia
wybran¡ metod¡, monitoruje stan chorego podczas terapii oraz dokonuje ewa-
luacji efektów klinicznych post¦powania terapeutycznego. Do gªównych zada«
�zyka w procesie terapii radionuklidowej nale»y wykonanie oceny dozymetrycz-

11Izotop 99mTc ulega przej±ciu izomerycznemu do 99Tc, który równie» nie jest stabilny,
bowiem ulega dalszemu rozpadowi β− do stabilnego 99Ru. Jednak okres póªtrwania tej prze-
miany (2,11 ·105 lat) czyni j¡ zupeªnie zaniedbywaln¡ w praktyce medycznej.

12Czasopismo Theranostics, po±wi¦cone szczegóªowym zagadnieniom teranostyki ukazuje
si¦ od 2011 roku.

13Izotop 131 emituje równie» kilka energii fotonów γ, w tym siln¡ lini¦ 364 keV; mo»e wi¦c
sªu»y¢ równie» do obrazowania diagnostycznego.
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nej leczenia.
Dozymetria jest kluczowa dla zapewnienia bezpiecze«stwa terapii i pomaga

w ocenie jej skuteczno±ci. Spodziewany efekt leczenia okre±lony jest poprzez
prawdopodobie«stwo uzyskania kontroli miejscowej (TCP, Tumor Control Pro-
bability) choroby. Równocze±nie ze wzrostem TCP ro±nie jednak równie» praw-
dopodobie«stwo wyst¡pienia komplikacji ze strony narz¡dów zdrowych (NTCP,
Normal Tissue Complication Probability) [26]. Istniej¡ opinie [27], »e optymalne
relacje mi¦dzy TCP a NTCP s¡ ostatecznie wa»niejsze ni» sam rozkªad dawki.
Obie wielko±ci s¡ funkcjami dawki promieniowania (rysunek 1.3). Obszar po-
mi¦dzy krzywymi TCP oraz NTCP wyznacza zakres stosowalno±ci radioterapii.
Nota bene, obserwowane wzajemne przesuni¦cie krzywych jest ilustracj¡ prawa
Bergonié i Tribondeau.

Rysunek 1.11: Krzywe prawdopodobie«stw uzyskania kontroli miejscowej (TCP) oraz wyst¡pienia
niepo»¡danych odczynów ze strony narz¡dów zdrowych (NTCP). Obszar stosowalno±ci radiotera-
pii ograniczony jest z jednej strony przez minimalne akceptowalne prawdopodobie«stwo osi¡gni¦cia
efektu terapeutycznego, z drugiej - najwy»sze dopuszczalne ryzyko uszkodzenia narz¡dów krytycz-
nych.

Poza oczywist¡ u»yteczno±ci¡ znajomo±ci rozkªadu dawki w ka»dym rodzaju
radioterapii, raportowanie dozymetrii w procesie leczenia promieniowaniem jo-
nizuj¡cym jest wymagane prawnie. Taki obowi¡zek prawny nakªadaj¡ przepisy
prawa mi¦dzynarodowego (dyrektywa EURATOM) oraz ich lokalne inkarnacje,
w Polsce w postaci ustawy Prawo atomowe [28, 29]. Pozyskanie informacji o
dawce dostarczonej w obszar leczony oraz do okolicznych narz¡dów zdrowych w
radioterapii wewn¦trznej napotyka jednak na specy�czne trudno±ci.

Wspomniane trudno±ci w ocenie dozymetrycznej radionuklidowej radiotera-
pii wewn¦trznej bior¡ si¦ z braku peªnej kontroli nad ¹ródªem promieniowania,
jego biodystrybucji w organizmie pacjenta oraz zmienno±ci czasowej rozkªadu
aktywno±ci w ustroju. Nale»y wspomnie¢ przy tym o aktywno±ci biologicznej
radiofarmaceutyku, jego uczestnictwie w procesach »yciowych komórek, metabo-
lizowaniu cz¡steczki ligandu oraz eliminacji tych zwi¡zków z organizmu ró»nymi
drogami. S¡ to procesy skomplikowane, powi¡zane sieci¡ zale»no±ci z licznymi
czynnikami, które w praktyce mog¡ by¢ bardzo trudne do precyzyjnego uchwy-
cenia i nie poddaj¡ si¦ ±cisªemu modelowaniu. Ponadto, terapia radionukli-
dowa nie dysponuje metod¡ ci¡gªego pomiaru dozymetrycznego dokonywanego
w czasie rzeczywistym podczas trwania terapii. Modelowanie dozymetryczne
opiera si¦ na badaniach obrazowych ciaªa pacjenta, wykonywanych w pewnych
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odst¦pach czasu. Na pewnym etapie wyznaczania dawki w terapii izotopowej
w gr¦ wchodzi równie» czynnik ludzki w postaci okre±lenia przez �zyka granic
narz¡dów podlegaj¡cych dozymetrii. Istniej¡ i rozwijane s¡ metody zautomaty-
zowanego konturowania narz¡dów i/lub obszarów gromadzenia radiofarmaceu-
tyku, pomimo tego interwencja operatora niezb¦dna jest praktycznie w ka»dym
przypadku a wpªyw czynnika ludzkiego w takich sytuacjach jest przedmiotem
bada«14. Wymienione uwarunkowania, chocia» nie wyczerpuj¡ listy wyzwa« sto-
j¡cych przed dozymetri¡ w radioterapii wewn¦trznej, wskazuj¡ na piln¡ potrzeb¦
opracowywania dalszych udoskonale« wªa±ciwych metod dozymetrycznych.

1.4 Znaczenie BT oraz RNT w onkologii

Wedªug raportu konsultanta krajowego w dziedzinie radioterapii onkologicznej
w Polsce w roku 2020 dziaªaªo 61 aparatów do brachyterapii, z czego 57 to
urz¡dzenia do wykonywania terapii HDR[31]. �¡cznie we wszystkich o±rodkach
radioterapii leczonych byªo 91284 chorych, w tym 78854 metod¡ teleradioterapii
i 12430 brachyterapi¡. Brachyterapia jest metod¡ cz¦sto wybieran¡ w przypad-
kach nowotworów gruczoªu krokowego oraz szyjki macicy, jak równie» niektórych
lokalizacji w obr¦bie gªowy i szyi - dna jamy ustnej, trzonu j¦zyka, wargi - oraz
raka skóry i raka piersi. Mo»e funkcjonowa¢ jako samodzielna metoda radiotera-
pii lub w poª¡czeniu z teleradioterapi¡ jako tzw. boost, czyli sposób zwi¦kszenia
dawki podanej na obszar tarczowy. Brachyterapia jest wi¦c metod¡ stosowan¡
regularnie w leczeniu najcz¦±ciej wyst¦puj¡cych typów nowotworów. W per-
spektywie spodziewanego wzrostu zapotrzebowania na terapie onkologiczne15

nale»y spodziewa¢ si¦ równie» zwi¦kszonego zapotrzebowania na brachyterapi¦,
mo»liwego rozszerzania zakresu jej stosowalno±ci i udoskonalania metody.

Terapia radionuklidowa rozwija si¦ równolegle do innych metod radiotera-
pii. W roku 2022 dziaªaªy w Polsce 64 zakªady medycyny nuklearnej [33] w
których wykonano ª¡cznie 19691 procedur terapeutycznych z u»yciem ró»nych
radiofarmaceutyków. W±ród nich 162 procedury leczenia analogami somato-
statyny znakowanymi radioaktywnym lutetem 177Lu. W przypadku niektórych
rozpozna«, takich jak nowotwory neuroendokrynne, które stanowi¡ przedmiot
bada« dozymetrycznych w niniejszej pracy, ta metoda leczenia oceniana jest
jako opcja skuteczna i bezpieczna. Nowotwory neuroendokrynne stanowi¡ ok.
2% wszystkich nowotworów zªo±liwych. Obecnie rozpoznaje si¦ okoªo sze±ciu
nowych zachorowa« na 100000 ludno±ci w Polsce a zapadalno±¢ na te choroby
wzrasta [34].

1.5 Cel pracy

Celem niniejszej pracy jest zaproponowanie wykorzystania detektora ArcCHECK
(zob. Materiaª i metody) do wery�kacji dozymetrycznej planowania leczenia w
brachyterapii na poziomie oprogramowania (TPS). Sugesti¦ uzasadnia wykazana
w niniejszej pracy zgodno±¢16 pomi¦dzy odpowiedzi¡ diod detekcyjnych urz¡-

14Np. w ocenie guzów pªuc - zob. [30].
15Wedªug analiz i prognoz wykonanych na potrzeby programu Ministerstwa Zdrowia Na-

rodowa Strategia Onkologiczna[32] na lata 2020-2030, spodziewany wzrost liczby pacjentów z
chorob¡ nowotworow¡ wynosi 15% do roku 2025 i 28% do roku 2030.

16Z dokªadno±ci¡ do staªej multiplikatywnej - wspóªczynnika wzorcowania detektora.
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dzenia ArcCHECK a danymi referencyjnymi otrzymanymi w wyniku symulacji
numerycznych wykonanych metod¡ Monte Carlo.

W zakresie radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej praca ma wymiar prag-
matyczny. Wykonano modelowanie dozymetryczne terapii analogiem somatosta-
tyny [177Lu]Lu-DOTA-TOC z wykorzystaniem oprogramowania dost¦pnego na
stacji roboczej (General Electric Xeleris�Workstation) oraz zewn¦trznego, nie-
zale»nego programu wykonuj¡cego obliczenia dozymetrii OLINDA/EXM. Bez-
po±rednie obliczenia z wykorzystaniem formalizmu dozymetrycznego RADAR
wykonano dla obszarów nieprawidªowego, wzmo»onego gromadzenia radiofar-
maceutyku. Celem pracy w dziedzinie terapii radionuklidowej, obok wykonania
narz¡dowej dozymetrii wewn¦trznej, jest oryginalne wykorzystanie narz¦dzia
do analizy ilo±ciowej obrazów SPECT-CT w celu przeprowadzenia modelowania
dozymetrycznego w patologicznych zmianach ogniskowych. Informacja o dawce
pochªoni¦tej przez ogniska chorobowe mo»e by¢ klinicznie istotna dla oceny efek-
tów leczenia i jego toksyczno±ci.



Rozdziaª 2

Materiaª i metody

W tym rozdziale omówione zostan¡ metody badawcze, obliczeniowe i ekspe-
rymentalne, wykorzystane w pracy oraz materiaªy, na których badania byªy
wykonane: urz¡dzenia pomiarowe, fantomy, oprogramowanie a tak»e pacjenci
poddawani leczeniu za pomoc¡ [177Lu]Lu-DOTA-TOC.

2.1 Brachyterapia HDR

2.1.1 Detektor ArcCHECK

Detektor ArcCHECK (Sun Nuclear, Mirion Medical Company, USA) jest urz¡-
dzeniem przeznaczonym do wykonywania pomiarów dozymetrycznych wi¡zek
akceleratora medycznego, w szczególno±ci w technikach napromieniania wyko-
rzystuj¡cych tzw. ªuki dynamiczne (DAT, Dynamic Arc Therapy). Podstaw¡
technik DAT jest ci¡gªy ruch obrotowy gªowicy akceleratora podczas napromie-
niania z równoczesnym formowaniem ksztaªtu przekroju poprzecznego wi¡zki za
pomoc¡ kolimatora wielolistkowego (MLC, Multileaf Collimator). Zoptymalizo-
wana pod k¡tem tego przeznaczenia konstrukcja detektora czyni go potencjal-
nie u»ytecznym równie» do pomiarów dozymetrycznych w brachyterapii. Szkic
ogólny oraz rzut frontalny detektora przedstawiaj¡ rysunki poni»ej.

Rysunek 2.1: Detektor ArcCHECK w pokroju ogólnym (A), ¹ródªo: [35], oraz w rzucie frontalnym
z zaznaczonym poªo»eniem diod (B).

21
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Detektor ArcCHECK ma posta¢ wydr¡»onego walca o ±rednicy zewn¦trznej
26,59 cm w cz¦±ci pomiarowej. Rozszerza si¦ nieco w sekcji tylnej, mieszcz¡cej
ukªad elektroniczny, moduª zasilania oraz inklinometry do pozycjonowania urz¡-
dzenia. Caªo±¢ osadzona jest na osobnej, regulowanej podstawie, umo»liwiaj¡cej
wypionowanie i wypoziomowanie detektora pomimo niedoskonale pªaskiej po-
wierzchni (zob. rys. 2.1 A.). Cylindryczna przestrze« znajduj¡ca si¦ wewn¡trz
detektora jest wªa±ciw¡ przestrzeni¡ w której urz¡dzenie dokonuje pomiarów.
Skrócon¡ specy�kacj¦ (wg [35]) urz¡dzenia pomiarowego ArcCHECK przedsta-
wia poni»sza tabela.

Tabela. 2.1: Specy�kacja detektora ArcCHECK.

Cecha Warto±¢
Dªugo±¢ caªkowita [cm] 44,29
Dªugo±¢ sekcji detekcyjnej [cm] 32,38
�rednica zewn¦trzna sekcji detekcyjnej [cm] 26,59
�rednica sekcji elektronicznej [cm] 28,42
�rednica wydr¡»enia [cm] 15
Grubo±¢ ±ciany [cm] 5,8
Odlegªo±¢ linii diod od osi [cm] 10,4
Masa [kg] 16
Liczba diod detekcyjnych 1386
Czuªo±¢ diod [nC/Gy] 0,4
Materiaª ±ciany PMMA
Próbkowanie czasowe pomiaru [Hz] 20
Zasilanie 90-240 VAC, 47-63 Hz

Elementami detekcyjnymi urz¡dzenia ArcCHECK jest 1386 diod póªprze-
wodnikowych SunPoint�umieszczonych w ±cianie detektora, na gª¦boko±ci 2,9
cm od wewn¦trznej powierzchni (zob. rys. 2.1 B). Diody rozmieszczone s¡
wzdªu» linii ±rubowej o skoku równym 1 cm w odst¦pach wynosz¡cych równie»
1 cm. Na ka»dy skok linii ±rubowej przypada 66 diod. Caªkowita dªugo±¢ sekcji
pomiarowej wynosi 21 cm.

Rysunek 2.2: Rozmieszczenie diod detektora ArcCHECK. W cz¦±ci A., przedstawiaj¡cej rzut z
boku, zaznaczono najwa»niejsze wymiary zwi¡zane z poªo»eniem elementów detekcyjnych. Cz¦±¢ B.
przedstawia siatk¦ diod w rzucie izometrycznym.
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Detektor podª¡czony zostaª do komputera, na którym zainstalowano opro-
gramowanie SNC Patient, umo»liwiaj¡ce wydawanie urz¡dzeniu polece« oraz
rejestruj¡ce sygnaª z diod. Program ten umo»liwia wykonywanie pomiarów,
bie»¡ce ±ledzenie przebiegu aktualnego pomiaru, zapis wyników pomiarów wy-
konywanych w detektorze oraz daje u»ytkownikowi dost¦p do ustawie« zwi¡-
zanych z rejestracj¡ i wy±wietlaniem danych. W szczególno±ci, korzystaj¡c z
programu SNC Patient, istnieje mo»liwo±¢ wyboru macierzy kalibracji energe-
tycznej diod detekcyjnych urz¡dzenia ArcCHECK, która zostanie zastosowana
do danego pomiaru.

Komunikacj¦ z komputerem zapewnia dedykowany moduª, zwany interfejsem
zasilania/danych (PDI, Power/Data Interface) przyª¡czany poprzez port USB
typu A; ª¡cze wychodz¡ce z PDI przebiega natomiast przez port USB typu B.
Przewód zasilaj¡cy i przesyªaj¡cy dane biegnie od detektora ArcCHECK do
moduªu PDI. Zasilanie doprowadzane jest do detektora za po±rednictwem zasi-
lacza, który przetwarza napi¦cie z sieci elektrycznej na napi¦cie staªe o warto±ci
18 V. Logiczny schemat poª¡cze« przedstawia poni»szy rysunek (rys. 2.3).

Rysunek 2.3: Logiczny schemat poª¡cze« detektora ArcCHECK. Zasilanie sieciowe (230 VAC),
po przej±ciu przez zasilacz obni»one i wyprostowane (18 VDC) dostarczane jest do detektora za
po±rednictwem moduªu PDI. Obustronna komunikacja mi¦dzy detektorem a komputerem steruj¡cym
przebiega równie» przez blok PDI.

Dodatkowymi elementami wyposa»enia urz¡dzenia ArcCHECK s¡ dwa ro-
dzaje akcesoriów sªu»¡cych wypeªnieniu przestrzeni wewn¦trznej detektora. Wy-
peªnienie CavityPlug stanowi jednorodny walec wykonany ze szkªa akrylowego
(tj. poli(metakrylanu metylu), PMMA, pot. plexiglasu). Akcesorium Cavi-
tyPlug posiada osiowe wydr¡»enie, pozwalaj¡ce umie±ci¢ w ±rodku przestrzeni
pomiarowej ArcCHECK-a niezale»ne detektory promieniowania do przeprowa-
dzania pomiarów dozymetrycznych w izocentrum akceleratora. Aby zapewni¢
dokªadnie homogeniczne wypeªnienie detektora producent doª¡cza do moduªu
CavityPlug kolejne wypeªnienie, dopasowane do wydr¡»enia. Drugim opcjonal-
nym elementem detektora ArcCHECK jest wypeªnienie MultiPlug, skªadaj¡ce
si¦ z walca wyci¦tego wewn¡trz w taki sposób, aby jego wn¦trze mogªo by¢ uzu-
peªnione odpowiednimi wkªadkami o ró»nych g¦sto±ciach, wykonanymi z ró»-
nych materiaªów. �aden w wymienionych rodzajów wypeªnie« do detektora
ArcCHECK nie stwarzaª jednak mo»liwo±ci wykorzystania go do celów posta-
wionych w niniejszej pracy. Z tego powodu, we wspóªpracy z Wydziaªem Fizyki
Politechniki Warszawskiej, skonstruowano wªasn¡, wzorowan¡ na wspomnia-
nych wy»ej, wkªadk¦ do detektora ArcCHECK, nazwan¡ roboczo BrachyPlug.
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2.1.2 Fantom BrachyPlug

Zaªo»on¡ funkcj¡ fantomu BrachyPlug byªo umo»liwienie precyzyjnego umiej-
scowienia ¹ródeª promieniowania wykorzystywanych w brachyterapii HDR w
detektorze ArcCHECK, wedªug przygotowanego uprzednio planu. Takie prze-
znaczenie zdeterminowaªo struktur¦ fantomu: jego ksztaªt, wymiary i inne ele-
menty konstrukcji.

Fantom zaprojektowano w ksztaªcie walca o ±rednicy 14,96 cm i caªkowitej
dªugo±ci 19,6 cm, aby szczelnie wypeªniª wn¦trze detektora ArcCHECK. Ma-
teriaªem konstrukcyjnym byª PMMA, zgodnie z budow¡ wn¦trza ±ciany urz¡-
dzenia pomiarowego. Ponadto, wzgl¦dna1 g¦sto±¢ elektronowa PMMA wynosi
1,155[36] a g¦sto±¢ masy 1,18 g

cm3 przez co depozycja dawki w tym materiale
zachodzi podobnie jak w wodzie - podstawowym materiale tkankopodobnym.
Jak pokazano na rysunku poni»ej (rys. 2.4 B.) fantom BrachyPlug skªada si¦ z
dwóch identycznych cz¦±ci; jest to uzasadnione dalszymi pracami badawczymi
(zob. Dyskusja).

Rysunek 2.4: Budowa i wymiary fantomu BrachyPlug, wykorzystanego w przedstawionej pracy. W
fantomie wywiercono trzy ukªady równolegªych kanaªów(cz¦±¢ A.): dwa w kon�guracji sze±ciok¡ta
foremnego - w centrum i na brzegu walca - oraz trzeci, obwodowo wzdªu» kraw¦dzi w odlegªo±ci 1
cm od brzegu. W cz¦±ci B. rysunku przedstawiono rzut boczny obu cz¦±ci fantomu.

W fantomie wywiercono równolegªe, przebiega-
j¡ce przez caª¡ jego dªugo±¢ kanaªy w dwóch
kon�guracjach: na planie sze±ciok¡ta forem-
nego (dwa ukªady po siedem kanaªów) oraz
wzdªu» kraw¦dzi (ukªad pojedynczy, sze±¢ ka-
naªów). Ukªady sze±ciok¡tne wyst¦puj¡ w ±rod-
kowej cz¦±ci fantomu oraz obwodowo. Organi-
zacja ukªadów kanaªów odwzorowuje w uprosz-
czony sposób najbardziej typowe schematy roz-
kªadów aplikatorów stosowane w praktyce kli-
nicznej. �rednica wszystkich kanaªów byªa taka
sama i wynosiªa 2 mm. Zadaniem tych przewier-
tów byªo udost¦pnienie wn¦trza fantomu aplika-
torom ze ¹ródªami promieniowania, wokóª któ-
rych detektorem ArcCHECK wykonano pomiar.

Rysunek 2.5: Izometryczny wi-
dok ogólny fantomu Brachy-
Plug.

1Wzgl¦dem wody.
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2.1.3 �ródªo promieniowania, aplikatory i afterloader

Pomiaru warto±ci liczby zlicze« rejestrowanych przez diody detekcyjne urz¡-
dzenia ArcCEHCK dokonano umieszczaj¡c w jego wn¦trzu ¹ródªa promienio-
wania stosowane w brachyterapii HDR. Wybrano do tego celu ¹ródªa Elekta
microSelectron-HDR 192Ir v2, aparat do zdalnego afterloadingu microSelectron
(por. rys. 1.1 w rozdz. Wst¦p) oraz igªy z tworzywa sztucznego ProGuide 6F o
okr¡gªym zako«czeniu, dªugo±ci 294 mm.

Izotop irydu 192Ir od lat nale»y do najpowszechniej stosowanych ¹ródeª
promieniowania w brachyterapii HDR[37]. Swoj¡ popularno±¢ zawdzi¦cza: 1o

optymalnej charakterystyce energetycznej wytwarzanego promieniowania γ, 2o

korzystnemu w praktyce okresowi póªtrwania (73,83 doby) oraz 3o osi¡galnej
wysokiej aktywno±ci wªa±ciwej. Pierwsze z powy»szych stwierdze« w sposób
szczególny domaga si¦ komentarza. Otó» zdecydowanie dominuj¡cym kanaªem
rozpadu j¡dra 192Ir jest proces β−, któremu ulega ono w 95,6% przemian2. Pro-
duktem tej przemiany jest wzbudzone j¡dro platyny 192Pt, którego deekscytacja,
mog¡ca mie¢ ró»ny i do±¢ zªo»ony przebieg, odpowiada za najwi¦ksz¡ cz¦±¢ emi-
towanych kwantów γ wykorzystywanych w brachyterapii. W widmie γ 192Pt
wyró»nia si¦ kilkadziesi¡t linii energetycznych w szerokim zakresie od 110 keV
do 1378 keV oraz liczne linie charakterystycznego promieniowania rentgenow-
skiego. Alternatywnym sposobem rozpadu j¡dra 192Ir jest wychwyt elektronu
(EC, Electron Capture), prowadz¡cy do stanów wzbudzonych nuklidu 192Os,
ulegaj¡cemu dalszym przej±ciom izomerycznym. Uproszczony schemat prze-
mian promieniotwórczych j¡dra 192Ir przedstawiono na poni»szym schemacie
(wg [38]).

Rysunek 2.6: Schemat przemian promieniotwórczych radionuklidu 192Ir. Na diagramie zaznaczono
poziomy energetyczne j¡der potomnych powstaj¡cych w wyniku transmutacji j¡dra macierzystego,
ich energie (w keV) oraz spiny (w jednostkach ~) i parzysto±ci stanów.

W ogólno±ci pojedynczy akt rozpadu j¡dra 192Ir skutkuje emisj¡ jednego elek-
tronu oraz ±rednio 2,363 fotonu[39, 40].

Aktywno±¢ wªa±ciwa, zde�niowana jako koncentracja aktywno±ci w jednost-

2Cz¡stki β− powstaj¡ce w tym procesie w ogóle nie daj¡ wkªadu do dawki wokóª ¹ródªa
poniewa» nawet go nie opuszczaj¡ z powodu zamkni¦cia rdzenia irydowego w stalowej kapsule
(zob. rys. 2.7).
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kowej masie substancji promieniotwórczej[41], wyznacza minimalne wymiary
¹ródªa o po»¡danej aktywno±ci. Teoretyczna aktywno±¢ wªa±ciwa radionuklidu
192Ir jest bardzo wysoka i osi¡ga warto±¢ rz¦du 340 [TBq/g]3. W zasadzie
mo»liwe4 jest zatem wytwarzanie bardzo maªych ¹ródeª o niezwykle du»ej ak-
tywno±ci. Jednak w praktyce klinicznej wystarczaj¡c¡ aktywno±ci¡ ¹ródeª s¡
warto±ci na poziomie 370 GBq. Wysoka osi¡galna aktywno±¢ wªa±ciwa pro-
mieniotwórczego irydu-192 umo»liwia wi¦c, z du»ym nadmiarem, produkowanie
na potrzeby brachyterapii ¹ródeª o wzgl¦dnie maªych rozmiarach, takich jak
microSelectron-HDR 192Ir v2.

�ródªem promieniowania wykorzystanym w prezentowanej pracy, jak wspo-
mniano wy»ej, wybrano model microSelectron-HDR 192Ir v2, produkowane przez
�rm¦ Elekta. Jest to ¹ródªo dobrze poznane, sprawdzone, popularne w zakªa-
dach brachyterapii na caªym ±wiecie, obecne na rynku w wersji pierwotnej od
1991 roku, natomiast w wersji �v2� od 1998. Poni»szy szkic przedstawia naj-
wa»niejsze dane geometryczne ¹ródªa (wg [42]).

Rysunek 2.7: Schemat budowy ¹ródªa microSelectron-HDR 192Ir v2. Promieniotwórczy iryd znaj-
duje si¦ w rdzeniu (zaznaczonym kolorem »óªtym), który otoczony jest stalow¡ kapsuª¡. Ruch ¹ródªa
umo»liwia stalowy drut, którym caªo±¢ poª¡czona jest z maszyn¡ do zdalnego ªadowania.

Cylindryczny rdze« ze stopu platynowo-irydowego o dªugo±ci 3,5 mm i ±rednicy
0,6 mm zamkni¦to w kapsule ze stali nierdzewnej 316L5. Grubo±¢ ±ciany powªoki
stalowej wynosi 0,1 mm na caªej dªugo±ci rdzenia; w cz¦±ci ko«cowej, zaokr¡glo-
nej, osi¡ga 0,2 mm. G¦sto±¢ materiaªu osªonki jest równa 8,06 g

cm3 . Caªkowite
rozmiary zewn¦trzne ¹ródªa wynosz¡ 4,95 mm dªugo±ci i 0,9 mm ±rednicy. �ró-
deªko microSelectron-HDR 192Ir v2 jest wi¦c nieco mniejsze od przeci¦tnego
ziarna nieugotowanego ry»u biaªego dªugoziarnistego. W dniach przeprowadza-
nia eksperymentów z u»yciem detektora ArcCHECK i fantomu BrachyPlug w
aktywno±¢ ¹ródeª wynosiªa ok. 10 Ci (370 GBq).

Parametry dozymetryczne ¹ródªa, staªa mocy dawki (ang. dose rate con-
stant) oraz moc kermy w powietrzu (ang. air kerma strenght), s¡ ±ci±le zwi¡-
zane z de�nicjami wprowadzonymi w raporcie grupy zadaniowej nr 43 Ame-
ryka«skiego Towarzystwa Fizyków w Medycynie (ang. American Association
of Physicists in Medicine, AAPM) i z tego powodu zostaªy omówione w sekcji
Model obliczeniowy AAPM TG-43.

3Zgrubne obliczenia mog¡ przebiega¢ wg: SA =
ln(2)NA
µT1/2

, gdzie SA oznacza aktywno±¢

wªa±ciw¡, natomiast NA, µ, oraz T1/2 to odpowiednio: liczba Avogadra, masa molowa i okres
póªtrwania wyra»ony w sekundach.

4Nie oznacza to, »e takie warto±ci s¡ osi¡galne w sposób ekonomicznie uzasadniony.
5Stal nierdzewna typu 316L skªada si¦ gªównie z »elaza z dodatkiem chromu (17-19%),

niklu (13-15%) oraz molibdenu (2-3%).
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Aplikatory w brachyterapii sªu»¡ do precyzyjnego umieszczania ¹ródeª pro-
mieniowania w napromienianym obszarze lub w jego pobli»u. Istnieje wiele
typów aplikatorów, wyspecjalizowanych do realizacji brachyterapii w poszcze-
gólnych technikach i lokalizacjach. W sensie ±cisªym6 aplikator jest przyrz¡dem,
za pomoc¡ którego operator wprowadza do ciaªa pacjenta igª¦, w której pod-
czas napromieniania b¦dzie porusza¢ si¦ ¹ródªo. Taki aplikator mo»e posiada¢
uchwyt dla operatora i elementy konstrukcji uªatwiaj¡ce umieszczenie go w ja-
mach ciaªa. Niektóre modele aplikatorów wyposa»one s¡ w elementy osªonowe,
mody�kuj¡ce rozkªad dawki wokóª ¹ródeª, zwykle w celu ochrony okolicznych
narz¡dów zdrowych. Rozumianego w ten sposób aplikatora nie zastosowano w
opisywanych badaniach, poniewa» nie byªo takiej potrzeby. Aby umie±ci¢ ¹ró-
dªo w fantomie zastosowano igªy Elekta ProGuide o rozmiarze 6F (pierwotnie
4F), z zaokr¡glonym zako«czeniem, o dªugo±ci 294 mm. Rozmiar 6F odnosi
si¦ do ukªadu francuskiego (ang. French gauge) rozmiarów wyposa»enia me-
dycznego, takiego jak igªy czy cewniki [43]. System ten zostaª stworzony przez
XIX-wiecznego szwajcarsko-francuskiego producenta instrumentów chirurgicz-
nych Josepha-Frédérica-Benoît Charrière'a. W ukªadzie tym podawana jest
±rednica zewn¦trzna przyrz¡du, przy czym 1F = 1

3 mm w ±rednicy, lub rów-
nowa»nie 1 mm ±rednicy = 3F. Sam pomysªodawca skali francuskiej zde�niowaª
j¡ jako relacj¦ ±rednica razy trzy. Wszystkie te informacje pozwalaj¡ z ªatwo±ci¡
odczyta¢ zewn¦trzn¡ ±rednic¦ igieª, które wykorzystano do napromieniania fan-
tomu w niniejszej pracy, jako równ¡ 2 mm, tzn. dokªadnie dopasowan¡ do ±red-
nicy otworów w fantomie BrachyPlug. Igªy poª¡czono za pomoc¡ specjalnych
prowadnic z urz¡dzeniem do zdalnego ªadowania ¹ródeª (tzw. afterloaderem).

Brachyterapi¦ HDR realizuje si¦ metod¡ zdalnego ªadowania ¹ródeª, lub, z
angielska, (remote) afterloading. Metoda ta polega na podª¡czeniu zaªo»onych
pacjentowi (podczas zabiegu operacyjnego) aplikatorów ze specjalnym urz¡dze-
niem przechowuj¡cym osªoni¦te ¹ródªa promieniowania i nast¦pczym wprowa-
dzeniu ¹ródeª do aplikatorów przez samo urz¡dzenie wyposa»one w ukªad nap¦-
dowy dla ¹ródeª. �ródªa promieniowania s¡ poruszane w aplikatorze za pomoc¡
stalowego drutu (zob. rys. 2.7; drut zaznaczono na szkicu jako nieprzedstawiony
w caªo±ci element po lewej stronie rysunku). Przymiotnik zdalny w okre±leniu
metody remote afterloading odpowiada sposobowi sterowania maszyn¡ do ªa-
dowania ¹ródeª. Mianowicie, sterowanie dziaªaniem afterloadera odbywa si¦ za
pomoc¡ komputera, znajduj¡cego si¦ poza bunkrem do przeprowadzania terapii;
samo urz¡dzenie, pozostaj¡ce przy pacjencie za ochronn¡ ±cian¡, poza podª¡cze-
niem przewodów z aplikatorami jest bezobsªugowe. Stosowanie ¹ródeª o wysokiej
aktywno±ci wymaga zachowania szczególnych warunków ochrony radiologicz-
nej. Ochrona personelu wykonuj¡cego procedury brachyterapii HDR praktycz-
nie wymusza stosowanie metody zdalnego ªadowania ¹ródeª [44]. Afterloaderem
wykorzystanym dla celów tej pracy byªo urz¡dzenie Nucletron microSelecttron
v27 w wariancie trzydziestokanaªowym, tj. umo»liwiaj¡cym podª¡czenie jed-

6Istnieje pewna nie±cisªo±¢ w u»yciu poj¦cia aplikator. Oprócz znaczenia precyzyjnego,
takiego jak u»ywane w tek±cie, terminu aplikator u»ywa si¦ czasami w bardzo szerokim zna-
czeniu jako okre±lenia dla dowolnego typu przyrz¡du, umo»liwiaj¡cego wprowadzenie ¹ródªa
do napromienianego obszaru. W takim kontek±cie sama igªa równie» mo»e by¢ nazwana apli-
katorem. Niemniej jednak, np. w materiaªach komercyjnych producenta, istnieje wyra¹ne
rozró»nienie pomi¦dzy aplikatorami a pozostaªym oferowanym wyposa»eniem, np. igªami.

7Podobie«stwo do nazwy ¹ródªa nie jest przypadkowe. Maszyna do zdalnego ªadowania
¹ródeª jest kompatybilna z przeznaczonym dla niej rodzajem ¹ródeª i razem stanowi¡ swego
rodzaju pakiet, komplet, zestaw.
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nocze±nie 30 prowadnic do 30 aplikatorów (por. rys. 1.1). Eksperymentalne
napromienianie fantomu BrachyPlug wymagaªo u»ycia 6 kanaªów z 30 dost¦p-
nych w maszynie do zdalnego ªadowania. Przed rozpocz¦ciem napromieniania
urz¡dzenie wprowadza do aplikatorów sond¦, sprawdzaj¡c¡ dro»no±¢ przewodów
i igieª. Pozytywna wery�kacja przepustowo±ci drogi, któr¡ ¹ródªo ma pokona¢,
pozwala operatorowi przy konsoli na wydanie polecenia wprowadzenia ¹ródeª do
aplikatorów i rozpocz¦cia napromieniania. �ródªo w aplikatorze przemieszcza
si¦ ruchem ci¡gªym do pozycji zaplanowanej jako pocz¡tkowa, aby nast¦pnie
sukcesywnie zajmowa¢ kolejne poªo»enia. Po zako«czeniu napromieniania w
danym kanale, ¹ródªo powraca do afterloadera i aktywowany jest kolejny kanaª.
Czas postoju ¹ródªa w poszczególnych pozycjach podyktowany jest docelowym
ksztaªtem rozkªadu dawki, z kolei rozkªad dawki oraz sposób jego uzyskania
napromienianym obszarze przygotowywane s¡ wcze±niej w systemie planowania
leczenia.

Zarówno liczba aktywnych kanaªów, jak równie» pozycji ¹ródeª w igle (apli-
katorze) oraz czas postoju zadane s¡ w przygotowanym wcze±niej planie leczenia.

2.1.4 Plan leczenia

Eksperymentalny plan napromieniania fantomu przygotowano w systemie pla-
nowania leczenia Elekta Oncentra Brachy. Jest to wyspecjalizowany program
komputerowy, stanowi¡cy element wyposa»enia pracowni brachyterapii, w któ-
rym, na podstawie obrazów radiologicznych napromienianego obiektu oraz po-
danej przez u»ytkownika lokalizacji ¹ródeª, modelowany jest po»¡dany rozkªad
dawki.

2.1.4.1 Charakterystyka planu napromieniania

Stworzenie planu leczenia wymaga zde�niowania obj¦to±ci napromienianej i za-
dania systemowi planowania obiektu, w którym rozkªad dawki ma zosta¢ obli-
czony. W tym celu wykonano obrazowanie rentgenowsk¡ tomogra�¡ kompute-
row¡ (ang. computed tomography, CT, parametry skanowania - zob. Uzupeªnie-
nie A.) fantomu BrachyPlug umieszczonego w detektorze ArcCHECK.

Napromienianie postanowiono przeprowadzi¢ w sze±ciu kanaªach fantomu
BrachyPlug, zlokalizowanych wzdªu» jego brzegu (zob. rys. 2.4 oraz 2.5). De-
cyzja o wyborze takiego ukªadu kanaªów i, co za tym idzie, pewnego rozkªadu
¹ródeª, zostaªa podj¦ta na podstawie wykonanych wcze±niej prób z ró»nymi
kon�guracjami ¹ródeª w poszczególnych ukªadach kanaªów. Wykorzystanie ob-
wodowych otworów fantomu pozwala na uzyskanie wysokiej warto±ci dawki na
blisko le»¡cych diodach przy jednoczesnym zapewnieniu ochrony przed promie-
niowaniem ukªadowi elektronicznemu detektora ArcCHECK.

W planie leczenia zde�niowano 20 pozycji postoju ¹ródªa w ka»dym spo-
±ród sze±ciu wybranych kanaªów fantomu BrachyPlug. Krok ¹ródªa w ka»dym
kanale, tzn. odlegªo±¢ pomi¦dzy s¡siednimi pozycjami, ustalono na 2,5 mm.
Przy zadanej liczbie pozycji ¹ródªa w ka»dej linii, przeªo»yªo si¦ to na aktywn¡
dªugo±¢ przypadaj¡c¡ na poszczególne otwory fantomu równ¡ 4,75 cm. Wa-
runkiem narzuconym na rozkªad dawki byªo »¡danie przebiegu izodozy (tzn.
linii zªo»onej z punktów o pewnej ustalonej warto±ci dawki) o warto±ci 1 Gy
równolegle wzgl¦dem powierzchni wyznaczonej przez diody le»¡ce w bezpo±red-
nim pobli»u ¹ródeª. Do celów badawczych zaªo»ono najprostsz¡ struktur¦ planu
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leczenia. Zrezygnowano z wykorzystania algorytmów optymalizacji rozkªadu
dawki, mody�kuj¡cego wzgl¦dne wagi ¹ródeª, wszystkie pozycje ¹ródeª miaªy
zatem równ¡ wag¦. Wa»enie ¹ródeª odbywa si¦ poprzez wydªu»enie lub skróce-
nie czasu postoju danego ¹ródªa w konkretnej pozycji, dlatego czas postoju w
poszczególnych pozycjach równie» byª jednakowy8. Sam czas postoju wyliczany
jest przez system planowania w taki sposób, aby przy danym ukªadzie ¹ródeª
zapewni¢ uzyskanie rozkªadu dawki o po»¡danej charakterystyce.

Rysunek 2.8: Ukªad eksperymentalny (fantom z aplikatorami umieszczony w detektorze) w syste-
mie planowania leczenia. Obraz przedstawiono w trzech przekrojach: poprzecznym (aksjalnym) -
po stronie lewej, u góry; czoªowym (koronalnym) - po stronie lewej, u doªu; strzaªkowym (sagi-
talnym) - prawa cz¦±¢ ilustracji. Na obrazy CT naªo»ono zaplanowany rozkªad dawki, zaznaczony
ró»nokolorowymi izodozami (skala kolorów obecna przy prawej kraw¦dzi ka»dego widoku przekro-
jowego). Przerywany zielony kontur wokóª badanego obiektu wyznacza obj¦to±¢, wewn¡trz której
system oblicza rozkªad dawki. Czerwone punkty wskazuj¡ pozycje postoju ¹ródeª.

Ilustracja 2.8 ukazuje rozkªad
dawki w trzech przekrojach,
natomiast na rysunku obok
(rys. 2.9), przedstawiono trój-
wymiarow¡ wizualizacj¦ jej za-
planowanego uformowania prze-
strzennego.
Uwidoczniona w oknach sys-
temu planowania leczenia (rys.
2.8) legenda skali kolorystycznej
izodoz poprzedzona jest umiesz-
czonym nad ni¡ nagªówkiem
D(TG43). Jest to wskazanie do-
zymetrycznego modelu oblicze-
niowego, który zostaª u»yty do
wyznaczenia rozkªadu dawki.

Rysunek 2.9: Przestrzenny model rozkªadu dawki
wokóª ¹ródeª w eksperymentalnym planie lecze-
nia. Zaczynaj¡c od najbardziej zewn¦trznej, za-
znaczono powierzchnie izodozowe 1 Gy, 4 Gy, 5
Gy oraz 20 Gy. Poªo»enia ¹ródeª równie» uwi-
doczniono za pomoc¡ kropek.

8Tzn. jednakowy wewn¡trz danego planu. Czasy postoju nieco ró»niªy si¦ pomi¦dzy eks-
perymentami - zob. podrozdz. 2.5.



30 ROZDZIA� 2. MATERIA� I METODY

2.1.4.2 Model obliczeniowy AAPM TG-43

Grupa zadaniowa numer 43 (TG-43) zostaªa powoªana przez Ameryka«skie Sto-
warzyszenie Fizyków w Medycynie (AAPM) w roku 1988 w celu dokonania prze-
gl¡du bada« dozymetrycznych ¹ródeª stosowanych w brachyterapii i opracowa-
nia na tej podstawie protokoªu obliczeniowego zawieraj¡cego niezb¦dny forma-
lizm i parametry dozymetryczne. W roku 1995 opublikowano raport [45], w któ-
rym taki protokóª zostaª przedstawiony. Dotychczas protokóª TG-43 doczekaª
si¦ aktualizacji w postaci raportu TG-43U1 [46]. Poprawiono przede wszystkim
de�nicj¦ mocy kermy w powietrzu, wyeliminowano poj¦cie aktywno±ci pozor-
nej oraz zamieniono staª¡ anizotropii na zale»n¡ od odlegªo±ci, jednowymiarow¡
funkcj¦ anizotropii. Obok siebie istniej¡ dwa formalizmy AAPM TG-43: dwu-
wymiarowy dla ¹ródªa rzeczywistego, liniowego o symetrii cylindrycznej oraz
jednowymiarowy, stanowi¡cy przybli»enie ¹ródªa doskonale punktowego. W tej
sekcji omówiono formalizm ogólny 2D.

W formalizmie 2D ¹ródªo promieniowania zde�niowane jest jako osªoni¦ty
materiaª radioaktywny, który mo»e by¢ wykorzystywany w brachyterapii, bez
wzgl¦du na wielko±¢ i ksztaªt. Liniowo±¢ ¹ródªa jest przybli»eniem opartym na
zaªo»eniu, »e aktywno±¢ promieniotwórcza rozªo»ona jest równomiernie wzdªu»
odcinka o dªugo±ci L. Wprowadzenie de�nicji operacyjnych wyst¦puj¡cych w
modelu AAPM TG-43 wymaga zde�niowania pªaszczyzny, w której rozkªad
dawki jest obliczany. Rysunek poni»ej (wg [46]) okre±la potrzebne wielko±ci
i relacje.

Rysunek 2.10: De�nicje geometryczne, na których okre±lone s¡ wielko±ci i funkcje formalizmu dozy-
metrycznego AAPM TG-43. O± ¹ródªa le»y w pªaszczy¹nie rysunku, zaznaczonej liniami z kresek i
kropek. �rodek ukªadu wspóªrz¦dnych pokrywa si¦ z ±rodkiem geometrycznym ¹ródªa. Koordynaty
punktu referencyjnego P0 to r = 1 cm i θ = 90◦.

Rysunek powy»szy de�niuje w istocie dwie wa»ne pªaszczyzny: pªaszczyzn¦
(r, θ), w której wyznaczany jest rozkªad dawki oraz prostopadª¡ do niej pªaszczy-
zn¦, przechodz¡c¡ przez ±rodek ¹ródªa, zwan¡ pªaszczyzn¡ poprzeczn¡. Model
TG-43 zde�niowany zostaª w pªaszczy¹nie ¹ródªa, jednak dzi¦ki jego osiowej
symetrii, przestrzenny rozkªad dawki otrzymuje si¦ poprzez obrót pªaszczyzny
(r, θ) wokóª osi symetrii ¹ródªa (rozkªad dawki nie zale»y od k¡ta obrotu ¹ródªa
wokóª jego osi). W ukªadzie wspóªrz¦dnych biegunowych wprowadzonym na
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rysunku 2.10, równanie mocy dawki Ḋ w punkcie (r, θ) przyjmuje posta¢:

Ḋ(r, θ) = SkΛ
GL(r, θ)

GL(r0, θ0)
F (r, θ)g(r)

[
cGy
h

]
(2.1)

Wielko±ci wyst¦puj¡ce w de�nicji (2.1) oznaczaj¡ kolejno: Sk - siª¦ kermy w
powietrzu, Λ - staªa mocy dawki w wodzie, GL (r, θ) - funkcja geometrii dla
¹ródªa liniowego, F (r, θ) - funkcja anizotropii, g(r) - radialna funkcja dawki.

Siªa kermy w powietrzu, wprowadzona po raz pierwszy w raporcie AAPM
TG-32 [47] w 1987 roku, zostaªa zde�niowana jako:

Sk = K̇δ(d) · d2

[
cGy · cm2

h

]
(2.2)

gdzie K̇δ(d) jest moc¡ kermy w powietrzu od fotonów o energii nie mniejszej
ni» δ (protokóª TG-43 zaleca warto±¢ 5 keV) w punkcie znajduj¡cym si¦ w
pªaszczy¹nie poprzecznej, odlegªym o d wzgl¦dem ±rodka ¹ródªa. Jednostka Sk
zwykle zapisywana jest skrótowo symbolem U . Moc kermy w powietrzu, K̇δ(d),
wyra»a si¦ zale»no±ci¡ [48]:

K̇δ(d) = Ẋ(d) · W
qe

[
cGy
h

]
(2.3)

w której Ẋ(d) oznacza moc ekspozycji, tzn. szybko±¢ wytwarzania ªadunków
jednego znaku w jednostce masy powietrza w warunkach normalnych9. Symbol
W odpowiada pracy koniecznej do wytworzenia pary jonów (w powietrzu ok.
34 eV), natomiast qe - ªadunkowi elementarnemu. Jednostk¡ mocy ekspozycji

jest
[

C
kg·h

]
, warto±¢ W wyra»a si¦ w jednostkach energii, [J] lub [eV], a ªadu-

nek elementarny w [C]. Z tego rozumowania wynika jednostka mocy kermy w

powietrzu:
[

J
kg·h = Gy

h

]
. Zwyczajowo za jednostk¦ czasu w omawianym formali-

zmie przyjmowana jest godzina i ta konwencja zostaªa utrzymana w niniejszych
rozwa»aniach.

Staªa mocy dawki w wodzie, Λ, jest stosunkiem mocy dawki w punkcie
referencyjnym P (r0, θ0) do siªy kermy w powietrzu Sk:

Λ =
Ḋ(r0, θ0)

Sk

[
cm−2

]
(2.4)

Warto±¢ staªej Λ uzale»niona jest od wybranego radionuklidu oraz budowy ¹ró-
dªa: wielko±ci, ksztaªtu, rodzaju i konstrukcji osªony. Warto±¢ rekomendowana
przez AAPM TG-43 dla ¹ródªa microSelectron mHDR 192Ir-v2 wynosi 1,109
cGy · h−1 · U−1 [49].

Funkcja geometrii ma za zadanie wprowadzi¢ efektywn¡ posta¢ zasady od-
wrotnych kwadratów dla rozwa»anego modelu ¹ródªa. Formalizm 2D ¹ródªa
liniowego narzuca w tym wzgl¦dzie nast¦puj¡ce formuªy funkcji geometrii:

GL(r, θ) =


β

Lr sin θ
dla θ 6= 0◦(

r2 − L2

4

)−1

je»eli θ = 0◦
(2.5)

9Tzw. warunki normalne odbiegaj¡ nieco od pojmowanej intuicyjnie normalno±ci. Jest to
powietrze caªkowicie pozbawione pary wodnej o temperaturze 0◦C, przy ci±nieniu 1013 hPa



32 ROZDZIA� 2. MATERIA� I METODY

W sytuacji gdy wyst¦puje kilka ¹ródeª rozmieszczonych w staªej odlegªo±ci
od siebie dªugo±¢ L nale»y zast¡pi¢ dªugo±ci¡ efektywn¡:

Lef = ∆S ·N (2.6)

gdzie ∆S jest odlegªo±ci¡ pomi¦dzy ¹ródªami mierzon¡ wzgl¦dem ich geome-
trycznych ±rodków, natomiast N oznacza liczb¦ poªo»e« ¹ródeª.

Nast¦pny element równania (2.1), czyli funkcja anizotropii 2D okre±lona jest
jako:

F (r, θ) =
Ḋ(r, θ)

Ḋ(r, θ0)
· GL(r, θ0)

GL(r, θ)
(2.7)

Funkcja anizotropii opisuje zmienno±¢ dawki w funkcji k¡ta biegunowego wzgl¦-
dem pªaszczyzny poprzecznej (θ0 = 90◦). Funkcja F (r, θ) ma mocy de�nicji
równa jest jedno±ci w pªaszczy¹nie poprzecznej. Jest to oczywiste nie tylko z
powodu analitycznej postaci funkcji anizotropii, przemawia za tym równie» ar-
gument geometryczny: w pªaszczy¹nie prostopadªej do ¹ródªa o osiowej symetrii
rozkªad dawki musi by¢ izotropowy. Wykres funkcji F (r, θ) ¹ródªa microSelec-
tron 192Ir mHDR-v2 przedstawiono na rysunku poni»ej (tabela warto±ci F (r, θ)
- zob. Uzupeªnienie B).

Rysunek 2.11: Funkcja anizotropii F (r, θ) ¹ródªa microSelectron 192Ir mHDR-v2. Przedstawiono
zale»no±¢ k¡tow¡ dla 12 ustalonych warto±ci odlegªo±ci r od ±rodka ukªadu wspóªrz¦dnych z rys.
2.10. Wszystkie krzywe jednocze±nie przecinaj¡ si¦ w pªaszczy¹nie poprzecznej θ = 90◦.

Ostatni dotychczas nieskomentowany element równania (2.1) to radialna
funkcja dawki gL(r). Jest to funkcja opisuj¡ca radialny zanik dawki w pªaszczy¹-
nie poprzecznej, wyst¦puj¡cy na skutek rozpraszania i pochªaniania fotonów, a
wi¦c z wyª¡czeniem efektu atenuacji zawartego w funkcji geometrii. Radialna
funkcja dawki jest zde�niowana w postaci:

gL(r) =
Ḋ(r, θ0)

Ḋ(r0, θ0)
· GL(r0, θ0)

GL(r, θ0)
(2.8)

Radialna funkcja dawki gL(r) zostaªa przedstawiona na wykresie.
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Rysunek 2.12: Radialna funkcja dawki gL(r) ¹ródªa microSelectron 192Ir mHDR-v2. Na wykresie
zamieszczono równie» tabel¦ warto±ci funkcji w wybranych punktach. Warto±¢ w punkcie r = 0
odpowiada punktowi znajduj¡cemu si¦ wewn¡trz ¹ródªa.

Plan leczenia opisany w sekcji 2.4.1 przygotowano dwukrotnie: po raz pierw-
szy w celu wykonania prototypowego eksperymentu, w Narodowym Instytucie
Onkologii im Marii Skªodowskiej-Curie Pa«stwowym Instytucie Badawczym w
Warszawie, dnia 29. sierpnia 2019 roku. Wówczas korzystano z systemu plano-
wania Nucletron Oncentra Brachy w wersji 4.5.3.30. Po dokonaniu wery�kacji
prototypowego eksperymentu, przeprowadzono seri¦ trzydziestu, znacznie bar-
dziej precyzyjnych, powtórze« pomiarów napromieniania wedªug tego samego
planu. Pomiary te wykonano w Zakªadzie Brachyterapii Centrum Onkologii im.
prof. Franciszka �ukaszczyka w Bydgoszczy, dnia 17. stycznia 2023 roku. Plan
leczenia zostaª przygotowany równie» w systemie Oncentra Brachy, w wersji
4.6.2.11.

Dysponuj¡c detektorem, fantomem, aparatem do zdalnego ªadowania ¹ródeª
oraz planem leczenia, wykonano eksperymentalne napromienianie.

2.1.5 Eksperymentalne napromienianie fantomu Brachy -
Plug w detektorze ArcCHECK

Aby zbada¢ zasadno±¢ propozycji wysuni¦tej w tej pracy, wykonano ekspery-
mentalne napromienianie fantomu BrachyPlug, zaprojektowanego i skonstru-
owanego specjalnie do tego celu. Napromienianie przeprowadzono wewn¡trz
detektora ArcCHECK w celu odczytania odpowiedzi diod detekcyjnych urz¡-
dzenia na promieniowanie pochodz¡ce od ¹ródeª microSelectron 192Ir mHDR-v2.

W celu wykonania pilota»owego eksperymentu, w bunkrze do przeprowa-
dzania brachyterapii skonstruowano ukªad do±wiadczalny, skªadaj¡cy si¦ z fan-
tomu BrachyPlug umieszczonego wewn¡trz detektora ArcCHECK. Do wybra-
nych kanaªów fantomu, zgodnie z planem leczenia, wprowadzono igªy Elekta
ProGuide o rozmiarze 4F, które poª¡czono z afterloaderem za pomoc¡ przewo-
dów przesyªowych (ang. transfer tubes), równie» wielko±ci 4F (� = 1,33 mm).
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Igªy zostaªy wsuni¦te w kanaªy na caª¡ ich dªugo±¢, lecz w taki sposób aby nie
wystawaªy poza fantom. Dopasowanie igieª do ±rednicy otworów fantomu nie
byªo wówczas optymalne i ustabilizowanie poªo»enia igieª w fantomie wymagaªo
dodatkowych dziaªa«. Igªy oklejono ta±m¡ samoprzylepn¡ na odcinku wcho-
dz¡cym w otwór aby zwi¦kszy¢ ich ±rednic¦. Zamontowane w ten sposób igªy
dodatkowo u�ksowano, równie» za pomoc¡ ta±my. Zªo»ony z fantomu, igieª,
przewodów i detektora ukªad pomiarowy przedstawiono na zdj¦ciu.

Rysunek 2.13: Ukªad eksperymentalny
przygotowany do wykonania napromie-
niania fantomu BrachyPlug w detek-
torze ArcCHECK. Uwidoczniono pi¦¢
z sze±ciu igieª umieszczonych w fanto-
mie. Igªy poª¡czono otwartymi ko«cami
z afterloaderem za pomoc¡ przewodów.

Na dzie« przeprowadzania do±wiadcze« ak-
tywno±¢ ¹ródeª dost¦pnych w Instytucie On-
kologii w Warszawie wynosiªa 10,595 Ci
(392,015 GBq). Warto±ci parametrów dozy-
metrycznych ksztaªtowaªy si¦ nast¦puj¡co:

� Siªa kermy w powietrzu:

Sk = 43, 249
mGy ·m2

h

� Kerma w powietrzu w odlegªo±ci 1 m:

K = 3, 891 mGy

� Staªa mocy kermy w powietrzu:

Γ = 40, 82
mGy · cm2

h ·mCi

(Staªa Γ odpowiada staªej ekspozycyjnej
wyra»onej w jednostkach ukªadu SI.)

�ródªa wprowadzane byªy do igieª sekwencyjnie a wi¦c w danej chwili tylko
jedno ¹ródªo znajdowaªo si¦ w jednym z kanaªów.

Tu» przed rozpocz¦ciem napromieniania, przygotowano detektor ArcCHECK
do zapisywania sygnaªu rejestrowanego przez diody detekcyjne. Czynno±ci¡ ko-
nieczn¡ do wykonania pomiaru przez detektor byª wybór macierzy kalibracji
energetycznej diod spo±ród opcji dost¦pnych w programie SNC Patient. Wy-
brano macierz kalibracji dla wi¡zek fotonowych o energii 6 MeV. Zastosowanie
wybranych macierzy kalibracji skutkuje przeliczeniem podstawowej wielko±ci re-
jestrowanej przez diody, tzn. liczby zlicze«, na dawk¦ pochªoni¦t¡. Program
SNC Patient zapisuje w pliku tekstowym dane z diod detektora w postaci za-
równo obliczonej dawki jak równie» surowej liczby zlicze«, skorygowanej liczby
zlicze« i warto±ci interpolowanych w obszarach pomi¦dzy diodami. W dalszym
post¦powaniu u»yte macierze kalibracji nie maj¡ »adnego praktycznego znacze-
nia, bowiem w analizie zgromadzonych danych wykorzystywano jedynie surow¡
liczb¦ zlicze« w poszczególnych diodach. Zanim wydano polecenie o umiesz-
czeniu pierwszego ¹ródªa w pozycji startowej, uruchomiono rejestracj¦ danych
z urz¡dzenia ArcCHECK w programie SNC Patient. Wizualizacja rozkªadu
dawki przebiega na bie»¡co podczas napromieniania (zob. zrzut ekranu na rys.
2.14).
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Czas postoju ¹ródeª w kolejnych pozycjach, wyznaczony przez system pla-
nowania leczenia, wynosiª w pierwotnym eksperymencie 2,7 sekundy. Przy 20
pozycjach zaplanowanych w pojedynczym kanale, napromienianie ka»dego z nich
zajmowaªo 54 sekundy, a peªna realizacja planu leczenia - 324 sekundy. Po za-
ko«czeniu napromieniania, zatrzymywano proces rejestracji danych przez pro-
gram SNC Patient i zapisywano plik wynikowy do dalszej analizy.

Analogiczny plan leczenia zrealizowano w serii 30 eksperymentów przeprowa-
dzonych w Zakªadzie Brachyterapii bydgoskiego Centrum Onkologii. Zaªo»enia
co do charakterystyki rozkªadu dawki, lokalizacji ¹ródeª w otworach fantomu,
liczby pozycji i ich wzgl¦dnych wag pozostaªy niezmienione wzgl¦dem ekspery-
mentu wyj±ciowego. Do przygotowania ukªadu do±wiadczalnego przyst¡piono
z daleko posuni¦t¡ dokªadno±ci¡, wykorzystuj¡c obserwacje uczynione podczas
pilota»owego badania. Skorygowano dopasowanie rozmiaru igieª do otworów w
fantomie, wykorzystuj¡c igªy Elekta ProGuide 6F oraz tej samej wielko±ci prze-
wody ª¡cz¡ce z afterloaderem. Zastosowanie igieª o wi¦kszym kalibrze wyeli-
minowaªo konieczno±¢ dodatkowego ich mocowania w kanaªach. Aby poprawi¢
odtwarzalno±¢ wzajemnej kon�guracji elementów ukªadu (fantomu i detektora),
wykorzystano lasery sªu»¡ce do pozycjonowania badanego obiektu przy oka-
zji wykonywania tomogra�i komputerowej. Ustawiaj¡c detektor w tomogra�e,
kierowano si¦ liniami orientacyjnymi naniesionymi na powierzchni¦ zewn¦trzn¡
urz¡dzenia (widocznymi na ilustracji. 2.16, zdj¦cie po lewej stronie). Fantom w
detektorze posiada dwa stopnie swobody ruchu: translacji wzdªu» wspólnej osi
wªasnej i detektora oraz rotacji wokóª tej»e osi. W celu umieszczenia fantomu
w wspóª±rodkowo10 z ukªadem diod detektora, zmierzono szcz¦kami suwmiarki
odlegªo±¢ linii wskazuj¡cej poªo»enie pierwszej diody od przedniej kraw¦dzi urz¡-
dzenia. Nast¦pnie wysuwk¡ gª¦boko±ciomierza kontrolowano poªo»enie fantomu
podczas wsuwania go do wn¦ki. Procedur¦ pozycjonowania fantomu wzdªu» osi
przedstawiono na rysunku poni»ej.

Rysunek 2.15: Sposób pozycjonowania fantomu w detektorze. Suwmiark¡ odmierzono odlegªo±¢
mi¦dzy kraw¦dzi¡ detektora a lini¡ wyznaczaj¡c¡ pocz¡tek matrycy diod, po czym gª¦boko±ciomie-
rzem sprawdzano czy wªa±ciwa pozycja zostaªa osi¡gni¦ta.

Zabezpieczenie odtwarzalno±ci pozycjonowania fantomu wzgl¦dem obrotu we
wn¦ce detektora równie» uzyskano wykorzystuj¡c lasery tomografu komputero-
wego. Do wykonania skanu CT ustawiono fantom w taki sposób, aby koronalny

10Tzn. tak, aby punkt le»¡cy na osi spirali detektorów w poªowie jej dªugo±ci pokrywaª si¦
z punktem na osi fantomu w poªowie jego dªugo±ci.
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laser przebiegaª jednocze±nie przez dwa otwory rozmieszczone symetrycznie w
jednej pªaszczy¹nie. Kon�guracja kanaªów (zob. rys. 2.4 A) pozwala wyko-
rzysta¢ w tym celu np. przeciwlegªe pary otworów w ukªadzie poªo»onym przy
brzegu fantomu. Uzyskan¡ opisanym sposobem pozycj¦ fantomu zaznaczono
przy pomocy dwóch ta±m przyklejonych do kraw¦dzi fantomu i wewn¦trznej
±ciany detektora ArcCHECK (ta±my s¡ widoczne na lewym zdj¦ciu rys. 2.16).
Przed rozci¦ciem ta±m, naniesiono na nie dªugopisem linie, których ko«ce po
rozci¦ciu stanowiªy dodatkowy element odniesienia podczas realizacji ekspery-
mentu. Zmontowany ukªad do±wiadczalny przedstawiono na poni»szych zdj¦-
ciach.

Rysunek 2.16: Ukªad do±wiadczalny wykorzystany do przeprowadzenia opisywanych pomiarów w
Centrum Onkologii w Bydgoszczy. Zdj¦cie po lewej ukazuje fantom BrachyPlug we wn¦ce detektora
ArcCHECK. Do wystaj¡cych, otwartych ko«ców igieª podª¡czono przewody afterloadera. Fotogra�a
po prawej stronie przedstawia aparat do zdalnego ªadowania ¹ródeª.

Pomi¦dzy kolejnymi powtórzeniami napromieniania, fantom byª wysuwany
i wyprowadzany z ustalonego poªo»enia, po czym ponownie umieszczany we
wn¦ce detektora, w taki sposób aby odtworzy¢ pierwotn¡ pozycj¦. Takie dzia-
ªanie miaªo na celu wprowadzenie do danych pomiarowych elementu losowej
zmienno±ci warunków napromieniania w ka»dym pomiarze.

�ródªa, afterloader, detektor oraz fantom byªy takie same11 jak we wst¦pnym
eksperymencie w Warszawie. W dniu wykonywania eksperymentu ¹ródªa miaªy
nast¦puj¡c¡ charakterystyk¦:

� aktywno±¢: 9,334 Ci (345,358 GBq),

� siªa kermy w powietrzu: Sk = 38, 101
mGy ·m2

h

� kerma w powietrzu w odlegªo±ci 1 m: 2,793 mGy.

11Co do modelu, materiaªów, budowy, radionuklidu, itd. a nie w rozumieniu tego samego
egzemplarza. Zestaw byª wi¦c taki sam, lecz nie ten sam.
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Obliczony przez system planowania leczenia czas postoju ¹ródªa w ka»dej
pozycji wynosiª wówczas 2,2 sekundy, napromienianie w pojedynczym kanale -
44 sekundy, a caªkowity czas pojedynczej realizacji peªnego planu - 264 sekundy.

W opisany powy»ej sposób zgromadzono dane do±wiadczalne, które nast¦p-
nie porównywano z informacjami pozyskanymi z systemu planowania oraz uzy-
skanymi niezale»nie wynikami symulacji Monte Carlo.

2.1.6 Metody obliczeniowe typu Monte Carlo

�(...) mo»na powiedzie¢, »e ±wiat staje si¦
w ka»dym momencie i w »aden sposób nie
mo»emy przewidzie¢ tego jak on si¦ stanie.�

� prof. Krzysztof A. Meissner

Stwierdzenie fundamentalnego indeterminizmu wbudowanego w prawa �zyki za-
liczy¢ nale»y do najwi¦kszych przeªomów w sposobie my±lenia o ±wiecie mate-
rialnym i rozumienia tego ±wiata, jakie dokonaªy si¦ w XX wieku. Od za-
rania mechaniki kwantowej najwybitniejsi jej twórcy toczyli spór o znaczenie
statystycznego charakteru, tak zwanej wówczas, nowej �zyki. Dyskusja doty-
czyªa pytania o to, czy wyniki eksperymentów przewidywane przez mechanik¦
kwantow¡ s¡ dane prawdopodobie«stwem ich wyst¡pienia, poniewa» mechani-
zmy rz¡dz¡ce tymi procesami nie s¡ dokªadnie poznane12, czy te» klasyczne
wyobra»enie na temat praw �zyki nie odpowiada rzeczywisto±ci13. Ten ponie-
k¡d semantyczny problem otrzymaª ±cisªy sposób rozwi¡zania okoªo roku 1964,
jednak na ostateczn¡ odpowied¹ nale»aªo poczeka¢ do lat 80. XX wieku. W
latach 60. John S. Bell pokazaª [50], »e nie jest mo»liwy14 model jednocze±nie
determinuj¡cy okre±lone wyniki pomiarów kwantowomechanicznych oraz zacho-
wuj¡cy znane, statystyczne przewidywania mechaniki kwantowej. Twierdzenie
to uj¦te zostaªo w formie pewnej nierówno±ci. Na podstawie pracy Bella zapro-
ponowano wiele wariantów do±wiadczalnego sprawdzenia zaªo»enia o lokalnym
realizmie ±wiata przyrody w mikroskali. Do najwa»niejszych z nich nale»¡ eks-
perymenty Alaina Aspecta15 [51] przeprowadzone w latach 1980-1982. Wyniki
do±wiadcze« Aspecta, oraz wielu ich pó¹niejszych powtórze«, ªami¡ nierówno-
±ci Bella, wskazuj¡c tym samym na nieokre±lono±¢ warto±ci parametrów stanu
ukªadów kwantowych, niezale»nych od aktu obserwacji. W tym sensie scena-
riusz zawiaduj¡cy przebiegiem procesów elementarnych nie istnieje a ±wiat staje
si¦ w ka»dym momencie.

Zaznaczony w powy»szym akapicie indeterminizm praw �zyki otwiera mo»li-
wo±ci wykorzystania metod statystycznych do modelowania procesów na pozio-
mie elementarnym. Tªumaczy równie» zadziwiaj¡c¡ skuteczno±¢ tych metod w
analizie procesów przebiegaj¡cych z udziaªem bardzo wielu zdarze« elementar-
nych o naturze kwantowej oraz przewidywaniu i wyznaczaniu makroskopowych

12Zwolennikiem tego stanowiska byª Albert Einstein, czemu daª wyraz sªowami Bóg nie gra

w ko±ci z Wszech±wiatem.
13Za t¡ interpretacj¡ opowiadali si¦ w wi¦kszo±ci mªodzi �zycy pierwszej poªowy XX wieku:

Werner K. Heisenberg, Wolfgang Pauli, Max Born oraz Niels Bohr, który miaª odpowiedzie¢
Einsteinowi przesta« mówi¢ Bogu co ma robi¢.

14Tzn. wykazaª, »e taki model nie mo»e by¢ Lorentzowsko niezmienniczy.
15Alain Aspect za swoje prace nad eksperymentalnym zwery�kowaniem nierówno±ci Bella

otrzymaª Nagrod¦ Nobla z �zyki w 2022 roku.
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parametrów takich procesów. Stanowi tak»e kontekstowe wprowadzenie do omó-
wienia metod obliczeniowych stosowanych w niniejszej rozprawie, nale»¡cych do
grupy zwanej metodami Monte Carlo.

W uj¦ciu ogólnym metody Monte Carlo s¡ sposobem matematycznego mo-
delowania zjawisk, w którym kluczow¡ rol¦ odgrywa losowanie warto±ci parame-
trów opisuj¡cych badane zjawisko wedªug znanego rozkªadu. W modelowaniu
procesów transportu promieniowania przez materi¦ funkcj¦ takich rozkªadów
peªni¡ przekroje czynne, czyli funkcje, które opisuj¡ prawdopodobie«stwo zaj-
±cia okre±lonego rodzaju oddziaªywa« (caªkowity przekrój czynny) oraz kierun-
kowy rozkªad produktów oddziaªywania (ró»niczkowy przekrój czynny).

Metody Monte Carlo, jako bazuj¡ce na elemencie losowo±ci, wymagaj¡ pew-
nych narz¦dzi t¦ losowo±¢ generuj¡cych. Narz¦dzia te znane s¡ pod nazw¡ gene-
ratorów liczb losowych (random number generator, RNG). Generatory tego ro-
dzaju produkuj¡ sekwencje liczb, które charakteryzuje nieprzewidywalno±¢, tzn.
niemo»no±¢ ustalenia a priori warto±ci kolejnej liczby. Wyró»nia si¦ [52, 53, 54]
dwie kategorie generatorów liczb losowych: generatory liczb prawdziwie loso-
wych (inaczej generatory �zyczne, true random number generator, TRNG) oraz
generatory liczb pseudolosowych (inaczej generatory programowe, pseudoran-
dom number generator, PRNG). Generatory �zyczne wytarzaj¡ sekwencje liczb
losowych na podstawie pewnego �zycznego procesu. Fizycznymi zjawiskami
generuj¡cymi sekwencje liczb losowych mog¡ by¢ m.in. rzut monet¡, rzut sze-
±cienn¡ kostk¡, wyci¡ganie kart z tali, ruletka, szum elektroniczny albo rozpad
promieniotwórczy. Generatory �zyczne w praktyce nie s¡ stosowane z uwagi
na niestabilno±¢ generowanych ci¡gów liczb losowych, wra»liwo±¢ na warunki
±rodowiskowe, nisk¡ wydajno±¢ i niepowtarzalno±¢ raz wytworzonego ªa«cucha
liczb. Pewne substytuty TRNG, np. komputerowy zegar systemowy, znajduj¡
jednak zastosowanie w procesie inicjalizacji generatorów liczb pseudolosowych.
Rozpocz¦cie pracy takiego generatora wymaga okre±lenia stanu pocz¡tkowego,
dostarczenia pewnej wyj±ciowej informacji. Jest to najcz¦±ciej liczba lub zestaw
liczb, zwany ziarnem (ang. seed). Generator PRNG, jak przystaªo na program
komputerowy, dziaªa w oparciu o algorytm i z tego powodu nie jest mo»liwe,
aby generowaª ci¡gi liczb faktycznie losowych. Dany generator liczb pseudoloso-
wych, zainicjowany tymi samymi ziarnami wyprodukuje ka»dorazowo tak¡ sam¡
sekwencj¦ liczb. Wypowiedziaª si¦ na ten temat jeden z twórców metod Monte
Carlo, John von Neumann [55]: Tkwi w grzechu ka»dy, kto postrzega metody
arytmetyczne jako zdolne do produkowania liczb losowych. Otó» nie ma czego±
takiego jak liczby losowe, a jedynie metody ich losowego wytwarzania i metody
arytmetyczne do nich nie nale»¡.

O jako±ci generatora liczb losowych ±wiadczy gªównie jego okres, czyli dªu-
go±¢ ªa«cucha liczb, powy»ej której warto±ci zaczynaj¡ si¦ kolejno powtarza¢.
Formalnie okres sekwencji liczb Xn, n ∈ N, wyra»a zdanie:

∃i,P∈N : ∀i≥P ⇒ Xi = Xi+kP , k ∈ N (2.9)

w którym liczba P oznacza okres generatora. Jest oczywiste, »e okres genera-
tora liczb pseudolosowych powinien by¢ mo»liwie najdªu»szy, w szczególno±ci
znacznie wi¦kszy ni» liczba losowa« w danym modelu.

Obok dªugo±ci okresu, istotn¡ cech¡ ka»dego RNG jest wzorzec losowo±ci,
tzn. stopie« w jakim dany generator przechodzi test losowo±ci. W warunku
tym tkwi pewna arbitralno±¢, bowiem ani test statystyczny, któremu generator
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ma by¢ poddany ani poziom istotno±ci nie s¡ w »aden sposób zdeterminowane i
musz¡ by¢ wybrane przez projektanta RNG z uwzgl¦dnieniem jego zastosowa«
i potrzeb u»ytkownika.

Cennymi wªa±ciwo±ciami generatorów liczb pseudolosowych s¡ równie»: wy-
dajno±¢, rozumiana jako szybko±¢ generacji sekwencji liczb; powtarzalno±¢, czyli
zdolno±¢ do wytwarzania ka»dorazowo identycznych wyników z identycznych wa-
runków pocz¡tkowych oraz przeno±no±¢, tj. niezale»no±¢ wyników od urz¡dzenia
na którym generator dziaªa, jego architektury, systemu operacyjnego, etc.

Generator liczb losowych odgrywa wi¦c kluczow¡ rol¦ w obliczeniach meto-
dami Monte Carlo. Gªównym zadaniem generatora jest dokonywanie losowego
próbkowania (ang. random sampling) funkcji rozkªadu prawdopodobie«stwa
wielko±ci charakteryzuj¡cych modelowany proces. W symulowaniu procesów to-
warzysz¡cych rozchodzeniu si¦ promieniowania w o±rodkach materialnych zwy-
kle stosuje si¦ generatory zdarze« elementarnych (aktów oddziaªywania). Taki
generator wykorzystuje PRNG do próbkowania przekrojów czynnych na po-
szczególne procesy. Wygenerowane w ten sposób zdarzenia posiadaj¡ wªa±ciwo-
±ci statystyczne spójne ze znanymi prawami �zyki.

Zakres zastosowa« metod Monte Carlo jest niezwykle szeroki i obejmuje
wszystkie dyscypliny ±cisªe, przyrodnicze i techniczne: matematyk¦, �zyk¦, che-
mi¦, biologi¦, informatyk¦. Do rozwi¡zywania szczegóªowych problemów sªu»¡
wyspecjalizowane rozwi¡zania w postaci konkretnych metod i progamów. W
�zyce atomu, j¡dra atomowego i cz¡stek elementarnych istnieje obecnie do±¢
szeroki wybór narz¦dzi wykorzystuj¡cych metody Monte Carlo. S¡ to programy
takie jak FLUKA (Istituto Nazionale di Fisica Nucleare, INFN/Conseil europén
pour la recherche nucléaire, CERN), Geant4 (Geant4 Collaboration), MCNP
(Los Alamos National Laboratory) czy u»ywany w niniejszej rozprawie EGS
(National Research Council Canada).

2.1.7 EGSnrc

EGSnrc (skr. od Electron Gamma Shower)
jest pakietem programów, dystrybuowanych w
postaci kodów ¹ródªowych, przeznaczonych do
wykonywania symulacji Monte Carlo sprz¦»o-
nych procesów transportu elektronów i fotonów
o energiach od kilku keV do kilkuset GeV, w do-
wolnie zaprojektowanym ±rodowisku material-
nym [56]. Gªówny trzon obliczeniowy systemu
EGSnrc zakodowany jest w j¦zyku Fortran, ze
wzgl¦du na jego wysok¡ wydajno±¢ w zastosowa-
niach numerycznych i kompatybilno±¢ z wieloma
platformami sprz¦towymi. Rysunek 2.17: Logo EGSnrc.

Pewne elementy pakietu EGSnrc napisane s¡ w j¦zyku C++. W szczególno-
±ci zaprogramowana jest w tym j¦zyku sekcja geometrii, zawieraj¡ca podstawowe
de�nicje obiektów koniecznych do zbudowania przestrzennego modelu badanego
ukªadu. Równie» moduª odpowiedzialny za generowanie ¹ródeª promieniowania,
w zakresie rodzaju wi¡zek fotonów/elektronów czy wªa±ciwo±ci promieniotwór-
czych radionuklidów zakodowany zostaª w j¦zyku C++.
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Nazwa EGS odnosi si¦ do oddziaªywa« wysokoenergetycznych fotonów lub
elektronów z materi¡, podczas których, w efekcie licznych aktów kreacji par
oraz zjawiska bremsstrahlung, wyzwala si¦ kaskada wtórnych cz¡stek: fotonów,
elektronów oraz pozytonów, jak to przedstawia poni»szy schemat.

Rysunek 2.18: Kaskada elektromagnetyczna (ang. electromagnetic shower). Padaj¡cy foton o
wysokiej energii daje pocz¡tek ªa«cuchowi procesów, prowadz¡cych do lawinowego wzrostu liczby
wtórnych cz¡stek.

EGSnrc wyposa»ony jest w dwa rodzaje generatorów liczb losowych: RAN-
MAR oraz RANLUX. W obliczeniach wykonywanych na potrzeby omawianych
bada« wykorzystano generator RANMAR [57, 58], jako opcj¦ domy±ln¡ dla sys-
temów UNIX. Generator RANMAR wytwarza losowe ci¡gi liczb o rozkªadzie
jednostajnym w przedziale [0,1) z 24-bitow¡ cz¦±ci¡ uªamkow¡ a jego okres wy-
nosi 2144 ≈ 2 · 1043 [59].

Algorytm generowania sekwencji liczb stanowi poª¡czenie opó¹nionego ge-
neratora Fibonacciego (ang. lagged Fibonacci generator, LFG) o opó¹nieniach
p = 97 i q = 33, z ci¡giem arytmetycznym. Zasada dziaªania opó¹nionego
generatora Fibonacciego dana jest poprzez:

Xn =
[
Xn−p ◦Xn−q

]
mod m , p ≥ q , p, q,m ∈ N (2.10)

gdzie symbolem ◦ oznaczono ogóln¡ operacj¦ binarn¡ na liczbach Xn−p i Xn−q,
natomiast liczba naturalna m okre±la maksymaln¡ warto±¢ liczb wytwarzanych
przez generator, zwykle m = 2Nbit , czyli w generatorze RANMAR m = 224.
Operacj¡ zaimplementowan¡ w opó¹nionym algorytmie Fibonacciego generatora
RANMAR jest:

◦ = (− mod 1) (2.11)

tzn. warto±ci Xn−q s¡ odejmowane od warto±ci Xn−p, po czym obliczane jest
modulo 1 tej ró»nicy. Generator RANMAR dysponuje wobec tego opó¹nionym
algorytmem Fibonacciego w postaci:

F (97, 33,− mod 1) (2.12)

Inicjalizacja generatora Fibonacciego, w takiej postaci jak¡ zaprogramowano w
PRNG RANMAR, wymaga 97 warto±ci pocz¡tkowych (ziaren, seeds). Ustalenie
ich warto±ci stanowi osobny problem in»ynieryjno-programistyczny. Poniewa»
inicjalizacja generatora jest procedur¡ jednorazow¡ podczas ka»dego cyklu jego
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pracy, mo»na do tego celu wykorzysta¢ jaki± rodzaj sprz¦towego generatora liczb
losowych (rodzaj TRNG, zwany hardware random number generator, HRNG),
np. dziaªaj¡cy w oparciu o sygnaªy zegara procesora. Popularnym rozwi¡zaniem
problemu inicjalizacji generatora RANMAR jest generator RMARIN, równie»
nale»¡cy do kategorii PRNG [60].

Generator Fibonacciego sam w sobie nie posiada odpowiednich wªa±ciwo±ci
statystycznych aby mógª by¢ wykorzystywany osobno jako PRNG, w szczególno-
±ci nie przechodzi tzw. testu birthday spacing [58], mierz¡cego losowo±¢ ci¡gów
liczb. Aby poprawi¢ wªa±ciwo±ci generatora liczb (pseudo)losowych RANMAR,
opisany opó¹niony algorytm Fibonacciego zostaª poª¡czony z prostym algoryt-
mem ci¡gu arytmetycznego. Algorytm ten okre±la nast¦puj¡ca zale»no±¢:

Cn = Cn−1 �
(

7654321

16777216

)
(2.13)

w której uªamek 7654321
16777216 ≡ d jest pewn¡ arbitralnie wybran¡ liczb¡ o 24-bitowej

cz¦±ci uªamkowej, natomiast symbol � oznacza nast¦puj¡c¡ operacj¦:

� =


c− d je»eli c ≥ d

c− d+
16777213

16777216
je»eli c < d

(2.14)

Warto zwróci¢ uwag¦, »e uªamek w alternatywnej opcji operacji (2.14):

16777213

16777216
=

224 − 3

224
(2.15)

a liczba 16777213 jest liczb¡ pierwsz¡. Algorytm ci¡gu arytmetycznego inicjo-
wany jest jedn¡ liczb¡ (ziarnem, seed) wybran¡ przez deweloperów generatora
RANMAR:

C0 =
362436

16777216
(2.16)

Ko«cowa sekwencja liczb generowana przez PRNG RANMAR powstaje z poª¡-
czenia trzech liczb: dwóch wygenerowanych algorytmem ci¡gu arytmetycznego
(Cn) oraz jednej z opó¹nionego algorytmu Fibonacciego (Xn), zmieszanych ze
sob¡. Mieszanie liczb polega na wzi¦ciu ich iloczynu z pewnymi staªymi, zsumo-
waniu i poddaniu operacji XORshift [61, 62]. Przesuni¦cie bitowe (ang. bit-shift)
liczby polega na przemieszczeniu wszystkich bitów reprezentuj¡cych liczb¦ (w
tym przypadku pseudolosow¡) o okre±lon¡ z góry liczb¦ pozycji w lewo lub w
prawo. Na tej nowej liczbie, dokonywana jest operacja XOR z jej wyj±ciow¡
warto±ci¡. Liczba b¦d¡ca wynikiem tej operacji jest now¡ liczb¡ pseudolosow¡.
Wygenerowane w ten sposób liczby sªu»¡ do próbkowania funkcji rozkªadów
prawdopodobie«stwa dla poszczególnych procesów �zycznych i ich wyników:
warto±ci energii, p¦dów, k¡tów rozprosze« cz¡stek. Funkcjami tymi s¡, oczywi-
±cie, przekroje czynne.

2.1.7.1 EGSnrc - przekroje czynne

Symulowanie aktów oddziaªywania promieniowania z materi¡ wymaga zaim-
plementowania funkcji okre±laj¡cych prawdopodobie«stwo zaj±cia okre±lonych
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zjawisk i ich efektów. �ródªo promieniowania jakim jest radionuklid 192Ir, za-
mkni¦ty w stalowej kapsule, jak opisano wy»ej (sekcja 2.3), emituje w praktyce16

jedynie fotony. Z tego powodu w tym paragra�e omówione zostan¡ jedynie prze-
kroje czynne na oddziaªywania fotonów z materi¡.

Przekrój czynny na rozpraszanie Comptona dany jest sªynnym wzorem Kleina-
Nishiny [56, 63]:

dσKN
d cos θ

= πr2
0Z

(
kc
k

)2 [
kc
k

+
k

kc
− sin2 θ

]
︸ ︷︷ ︸

XKN

(2.17)

gdzie θ jest k¡tem rozproszenia fotonu, kc - jego energi¡ po rozproszeniu, Z
odpowiada liczbie atomowej o±rodka, natomiast r0 oznacza tzw. klasyczny pro-
mie« elektronu:

r0 =
α

mec2
(2.18)

przy czym α jest staª¡ fundamentaln¡, zwan¡ staª¡ struktury subtelnej. Od
czasu publikacji równania Kleina-Nishiny, zostaªo ono uzupeªnione o pewne ele-
menty. W systemie EGSnrc u»yto peªnego wzoru Kleina-Nishiny w postaci:

d2σComp
σKN

=
∑
i

Zi
Z

Θ(k − Ui)

Si dφ
2π

XKN (cos θ)d cos θ∫ 1

−1
XKN (cos θ)d cos θ

·

· Ji(pz)F (k, cos θ, pz)Θ(pi − pz)dpz∫ pi
−∞ dpzJi(pz)F (k, cos θ, pz)

] (2.19)

w którym:

� wyraz
Zi
Z

sªu»y próbkowaniu (losowaniu) i-tej powªoki elektronowej atomu;

� funkcja skokowa Heaviside'a Θ(k−Ui) zapewnia �wª¡czenie� oddziaªywa-
nia Comptona tylko wówczas, gdy energia fotonu k jest wi¦ksza ni» energia
wi¡zania elektronu w atomie (Ui) na i-tej powªoce;

� Znormalizowany rozkªad prawdopodobie«stwa k¡ta biegunowego rozpro-
szenia fotonu:

P (cos θ) =
XKN (cos θ)d cos θ∫ 1

−1
XKN (cos θ)d cos θ

(2.20)

sªu»y losowaniu warto±ci tego» k¡ta;

� Funkcja

P (pz) =
Ji(pz)F (k, cos θ, pz)Θ(pi − pz)dpz∫ pi

−∞ dpzJi(pz)F (k, cos θ, pz)
(2.21)

jest kolejn¡ znormalizowan¡ funkcj¡ rozkªadu prawdopodobie«stwa, wyko-
rzystywan¡ do próbkowania warto±ci rzutu pocz¡tkowego p¦du elektronu
(pz) na kierunek wektora transferu energii fotonu:

~q = ~kc − ~k (2.22)
16U»yte okre±lenie -w praktyce - oznacza, »e tylko fotony daj¡ wkªad do mierzonego rozkªadu

dawki. Por. zastrze»enia uczynione w podrozdz. 2.3.
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� Funkcja Ji(pz) zde�niowana jest nast¦puj¡co:

Ji(pz) =

∫
dpxdpy|ψi(~p)|2 (2.23)

z funkcj¡ falow¡ ψi opisuj¡c¡ elektron na powªoce i;

� W czªonie:
dφ

2π
(2.24)

losowany jest azymutalny k¡t rozproszenia fotonu.

Absorpcja fotonów wskutek zjawiska fotoelektrycznego zachodzi z prawdo-
podobie«stwem:

wi =
piσph(k, Zi)∑
i piσph(k, Zi)

(2.25)

w którym Zi odpowiada liczbie atomowej atomu z którym foton oddziaªuje,
pi jest indeksem stechiometrycznym atomu w cz¡steczce a symbol σph oznacza
przekrój czynny na pochªanianie fotonów o energii k przez atom o liczbie ato-
mowej Z. Posta¢ przekroju czynnego σph zostaªa dobrana w taki sposób, aby
otrzymywane wyniki byªy zgodne z wynikami programu XCOM [64]:

σph(k, Z) =


AK(Z)

k
+
BK(Z)

k2
+
CK(Z)

k7/2
+
DK(Z)

k4
, k ≥ UK(Z)

exp
[
Aj(Z) +Bj(Z)t+ Cj(Z)t2 +Dj(Z)t3

]
, k ≥ Uj(Z)

(2.26)
gdzie t = ln k, UK(Z) jest energi¡ wi¡zania elektronu na powªoce K, natomiast
Uj(Z) - energi¡ wi¡zania elektronu na innej powªoce ni» K. Warto±ci wspóª-
czynników AK , BK itd. oraz Aj , Bj itd. dopasowane s¡ tak, aby odtwarza¢
przekroje czynne wspomnianego programu XCOM. W pierwszej kolejno±ci al-
gorytm okre±la na którym atomie absorpcja fotoelektryczna zajdzie. W tym
celu:

� obliczana jest suma σph dla wszystkich atomów w cz¡steczce o±rodka;

� losowanie oddziaªywania polega na wzi¦ciu liczby losowej r i uruchomieniu
p¦tli przebiegaj¡cej atomy kolejnych pierwiastków, obliczaj¡cej w ka»dej
iteracji ró»nic¦ r1 = r − wi;

� gdy r1 ≤ 0 p¦tla jest przerywana, a warto±¢ Zi wybierana jest jako atom
pochªaniaj¡cy foton.

Nast¦pnym krokiem symulowania zjawiska fotoelektrycznego jest losowanie po-
wªoki elektronowej, z któr¡ oddziaªywanie zachodzi. W EGSnrc jest to rozwi¡-
zane w nast¦puj¡cy sposób: niech φ(k) oznacza strumie« fotonów o energii k w
polu promieniowania a n(Z) - koncentracj¦ atomów pierwiastka A

ZX w obj¦to-
±ci o±rodka; wówczas liczba N aktów fotoabsorpcji przez pierwiastek o liczbie
atomowej Z w jednostkowej obj¦to±ci wynosi:

N = n(Z)

∫
dk φ(k)σph(k, Z) (2.27)
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natomiast analogiczna absorpcja na konkretnej powªoce j:

Nj = n(Z)

∫
dk φ(k)σph,j(k, Z) (2.28)

gdzie σph,j denotuje przekrój czynny na zjawisko fotoelektryczne dla powªoki j.
Wielko±¢ νj , b¦d¡ca stosunkiem Nj/N jest miar¡ prawdopodobie«stwa zaj±cia
fotoabsorpcji na powªoce j:

νj =

∫
dk φ(k)σph,j(k, Z)∑Np

i=j

∫
dk φ(k)σph(k, Z)

(2.29)

w której mianowniku sumowanie przebiega po kolejnych powªokach pocz¡wszy
od j, ko«cz¡c na na ostatniej powªoce Np. Po wylosowaniu atomu i powªoki z
któr¡ zachodzi oddziaªywanie fotoelektryczne, w miejscu absorpcji generowany
jest elektron o energii:

ke = k − Uj(Z) (2.30)

którego kierunek ruchu próbkowany jest z rozkªadu Sautera [65] przyj¦tego w
postaci [66]:

f(µ)dµ =
1− µ2

(1− βµ)4

[
1 + κ(1− βµ)

]
dµ (2.31)

gdzie µ ≡ cos θ jest odpowiednikiem k¡ta mierzonego wzgl¦dem kierunku ruchu
pochªanianego fotonu, β to pr¦dko±¢ elektronu w jednostkach pr¦dko±ci ±wiatªa,
natomiast κ zde�niowana jest poprzez:

κ =
γ

2
(γ − 1)(γ − 2) , γ =

1√
1− β2

(2.32)

Próbkowanie k¡ta µ dokonywane jest na znormalizowanej funkcji rozkªadu praw-
dopodobie«stwa w postaci:

g(µ) =
1

2γ2(κ+ γ)2

1 + κ(1− βµ)

(1− βµ)2
(2.33)

Pakiet EGSnrc uwzgl¦dnia podczas oblicze« równie» rozpraszanie koherentne
(spójne, Rayleigha). Przekrój czynny na ten rodzaj oddziaªywania dany jest
wzorem:

dσR
dΩ

=
r2
0

2

(
1 + cos2 θ

) [
FT (q)

]2
(2.34)

w którym θ oznacza k¡t rozproszenia fotonu, r0 - klasyczny promie« elektronu
zob. def. (2.18) a

[
FT (q)

]2
jest czynnikiem ksztaªtu (ang. form factor) dla cz¡-

steczki o±rodka. Czynnik ten obliczany jest z u»yciem przybli»enia niezale»nych
atomów: [

FT (q)
]2

=
∑
i

pi
[
FT (q, Zi)

]2
(2.35)

gdzie pi oznacza indeks stechiometryczny atomu i-tego pierwiastka wyst¦pu-
j¡cego w cz¡steczce, za±

[
FT (q, Zi)

]2
jest czynnikiem ksztaªtu poszczególnych

rodzajów atomów (zob. [67]). Wielko±¢ q odpowiada przekazowi p¦du podczas
rozpraszania fotonu o k¡t θ:

q = k

√
1− cos θ

2
(2.36)
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Ostatnim spo±ród oddziaªywa« fotonów z materi¡, które symulowane jest
przez oprogramowanie EGSnrc i które nie zostaªo jeszcze opisane jest kreacja par
elektron-pozyton. Zjawisko tworzenia par e−e+ symulowane jest przez przekrój
czynny w nast¦puj¡cej postaci:

dσpar
dε

= N

 B(δ)

Bmax
+

(
1− 2m

k

)2
Amax

3Bmax
A(δ)

[
12

(
ε− 1

2

)2
] (2.37)

w którym symbole oznaczaj¡:

� N - kombinacja ró»nych staªych multiplikatywnych;

� ε - bezwymiarowa zmienna, zde�niowana jako:

ε =
E+ −m
k − 2m

gdzie E+ oznacza energi¦ pozytonu, k - energi¦ fotonu, m - mas¦ elektro-
nu/pozytonu;

� argument funkcji A i B:

δ = 136Z−1/3 · 2∆ , ∆ =
km

2E+E−

� funkcje ekranowania ªadunku:

A(δ) = 3
[
φ1(δ)− 4ZV

]
−
[
φ2(δ)− 4ZV

]
B(δ) = 3

[
φ1(δ)− 4ZV

]
+
[
φ2(δ)− 4ZV

]
w których φ1 oraz φ2 opisuj¡ ekranowanie ªadunku j¡dra atomowego przez
elektrony;

� ZV - wielko±¢ zast¦puj¡ca liczb¦ atomow¡ Z:

ZV =
∑
i

piZi(Zi + ξ(Zi))

[
1

3
lnZi + f̃c(k, Zi)

]
gdzie pi oznacza wspóªczynnik stechiometryczny pierwiastka o liczbie ato-
mowej Zi w cz¡steczce, xi(Zi) - funkcja uwzgl¦dniaj¡ca powstawanie try-
pletów e−e−e+, natomiast f̃c(k, Z) jest poprawk¡ Coulombowsk¡ w po-
staci:

f̃c(k, Z) =


fc(Z) , k ≥ 50 MeV

0 , k < 50 MeV
(2.38)

w której fc(Z) pochodzi z pracy [68].

� Amax oraz Bmax odnosz¡ si¦ do maksymalnych warto±ci funkcji A i B.
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Kierunek ruchu cz¡stek powstaj¡cych w procesie tworzenia par zdeterminowany
jest w symulatorze EGSnrc za pomoc¡ k¡ta biegunowego θ, liczonego wzgl¦dem
kierunku ruchu pierwotnego fotonu. Z biegiem lat, w miar¦ doskonalenia algo-
rytmów zaimplementowanych w programach pakietu EGSnrc, rozwijano rów-
nie» sposoby okre±lania k¡ta rozchodzenia si¦ pary e−e+. Jako funkcj¦ rozkªadu
prawdopodobie«stwa dla k¡ta θ wykorzystano formuª¦ 3D-2003 z pracy [69]:

d2σ

dE±dΩ±
=

N
(u2 + 1)

2

{
− (E+ − E−)

2 − 16u2E+E−

(u2 + 1)
2 +

+

[
E2

+ + E2
− +

4u2E+E−

(u2 + 1)
2

]
lnM(k,E±, u)


(2.39)

z nast¦puj¡cymi dookre±leniami:

� N - kombinacja staªych, bez znaczenia dla próbkowania rozkªadu;

� w poni»szej de�nicji u indeks +/− odnosi si¦ odpowiednio do pozytonu i
elektronu:

u = E±θ±

� energie pozytonu i elektronu symbolizowane s¡ zapisem E+ oraz E−;

� funkcja M zde�niowana jest przez swoj¡ odwrotno±¢:

1

M(k,E±, u)
=

(
k

2E+E−

)2

+

(
Z

1/3
e�

111(u2 + 1)2

)2

Wtórnymi cz¡stkami powstaj¡cymi w procesach oddziaªywania promienio-
wania elektromagnetycznego z materi¡ s¡ elektrony. Otrzymawszy odpowiedni¡
energi¦ pocz¡tkow¡, takie elektrony zdolne s¡ do dalszych oddziaªywa« z o±rod-
kiem. Te oddziaªywania równie» zaszyte s¡ w algorytmach Monte Carlo systemu
EGSnrc.

Symulacja aktów bremsstrahlung korzysta z przekroju czynnego [56]:

dσbrem(E,Z)

dx
= C


(

1 +
E′2

E2

)[
φ1(δ)− 4

3
lnZ − 4f̃c(E,Z)

]
−

−2

3

E′

E

[
φ2(δ)− 4

3
lnZ − 4f̃c(E,Z)

]} (2.40)

w którym C jest staª¡ zawieraj¡c¡ wszystkie staªe wspóªczynniki, nie istotn¡ z
punktu widzenia próbkowania funkcji rozkªadu prawdopodobie«stwa. Zmienna
x zde�niowana jest poprzez:

x =
ln k/kt
lnT/kt

gdzie T = E −m jest energi¡ kinetyczn¡ elektronu o energii caªkowitej E, wiel-
ko±¢ k oznacza energi¦ powstaj¡cego fotonu, natomiast kt odpowiada progowej
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energii pocz¡tkowej elektronu o ustalonej warto±ci 10 keV. Symbol E′ = E − k
denotuje energi¦ elektronu po emisji kwantu γ. Pozostaªe oznaczenia u»yte w
równaniu (2.40) s¡ zde�niowane powy»ej, przy okazji dyskusji przekrojów czyn-
nych na oddziaªywania fotonów. Subtelnej zmianie ulega zmienna δ:

δ = 136Z−1/3 · 2∆ , ∆ =
km

2EE′

Biegunowy k¡t emisji fotonu, mierzony wzgl¦dem pierwotnego kierunku ruchu
elektronu, próbkowany jest z funkcji rozkªadu 2BS pochodz¡cej z pracy [70]:

dσbrem(k, θ) = 4αZ2r2
0

dk

k

ydy

(y2 + 1)
2

{
16y2r

(y2 + 1)
2 − (1 + r)2+

+

[
1 + r2 − 4y2r

(y2 + 1)2

]
lnM(y)


(2.41)

gdzie:

r =
E′

E
, y =

E

m
θ ,

1

M(y)
= ∆2 +

(
Z1/3

111(y2 + 1)

)2

a pozostaªe symbole s¡ spójne znaczeniowo ze swoimi wcze±niejszymi wyst¡pie-
niami.

Kolizje nieelastyczne elektronów obejmuj¡ dwa zjawiska: rozpraszanie elek-
tronów na innych elektronach (rozpraszanie Møllera) oraz rozpraszanie elektro-
nów na pozytonach (rozpraszanie Bhabhy). W niniejszej rozprawie zastosowanie
ma praktycznie wyª¡cznie to pierwsze zjawisko. Przekrój czynny zaadaptowany
do wykorzystania przez algorytmy obliczeniowe EGSnrc wywiedziony jest z [71],
poddany pewnym mody�kacjom przyjmuje posta¢:

dσMøller

dε
= C

(
ε0

1− 2ε0

1

ε2

)
g (ε) (2.42)

gdzie w jednym symbolu C ponownie zebrano staªe, natomiast ε oraz ε0 zde�-
niowane s¡ nast¦puj¡co:

ε =
T ′

T
, ε0 =

Tt
T

przy czym Tt odpowiada dolnej granicy warto±ci energii kinetycznej elektronu
(tzw. energii odci¦cia, ang. cuto� energy). Warto±¢ ta ustalana jest przez u»yt-
kownika odpowiedni¡ komend¡ w skrypcie symulacji. Funkcja g(ε) peªni rol¦
�ltra, funkcji odrzucaj¡cej (ang. rejection function), umo»liwiaj¡cej realizacj¦
scenariusza, w którym oddziaªywanie nie zachodzi w ogóle.

W tym podrozdziale dokonano pobie»nego przegl¡du najwa»niejszych prze-
krojów czynnych u»ywanych przez system EGSnrc do symulowania procesów to-
warzysz¡cych przechodzeniu promieniowania jonizuj¡cego przez materi¦. Prze-
gl¡d ten jest, siª¡ rzeczy, skrótowy i niepeªny, ograniczony do wzorów w takiej
postaci, w jakiej zaimplementowano je w kodzie programu. Wszystkie udo-
st¦pnione w pakiecie zjawiska �zyczne, które EGSnrc mo»e symulowa¢, w tym
procesy pomini¦te w tym podsumowaniu, wraz z wyczerpuj¡cym komentarzem
opisane s¡ dokumentacji programu (raport NRCC PIRS-701) [56].
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Pakiet EGSnrc od lat17 cieszy si¦ opini¡ wiarygodnego, dobrze udokumen-
towanego i szeroko akceptowanego oprogramowania do wykonywania symulacji
Monte Carlo procesów transportu promieniowania, szczególnie w zastosowaniach
medycznych. Jest oprogramowaniem wci¡» ulepszanym i mody�kowanym a za-
kres jego zastosowa« obejmuje wykorzystanie promieniowania β i γ w medycy-
nie, w tym równie» w brachyterapii.

2.1.8 egs_brachy i model eksperymentalny

Na bazie kodu EGSnrc w 2016 roku wydano dedykowany pakiet oprogramo-
wania egs_brachy, przeznaczony do wykonywania symulacji Monte Carlo w za-
stosowaniach brachyterapeutycznych [74, 75]. Program egs_brachy rozwijany i
udost¦pniany jest przez zespóª Carleton Laboratory for Radiotherapy Physics
(CLRP), pracowni dziaªaj¡cej w ramach Wydziaªu Fizyki Uniwersytetu Car-
leton. Podobnie jak reszta pakietu EGSnrc, egs_brachy dystrybuowany jest
na licencji wolnego i otwartego oprogramowania (ang. General Public License,
GPL).

Program egs_brachy nie posiada gra�cznego interfejsu u»ytkownika (graphi-
cal user interface, GUI), wobec tego przygotowanie symulacji wymaga napisania
skryptu, okre±laj¡cego geometri¦ modelowanego ukªadu, wyst¦puj¡ce w nim ma-
teriaªy, ¹ródªa promieniowania, parametry transportu itp. Skrypt symulacji, w
postaci pliku tekstowego o rozszerzeniu .egsinp, jest interpretowany i wykony-
wany przez symulator. W tym podrozdziale przedstawiony zostanie szczegóªowo
model ukªadu eksperymentalnego opisanego w sekcji 2.5, odwzorowany w pro-
gramie egs_brachy.

Skrypt napisano i wykonano na komputerze osobistym typu notebook, mo-
del Dell Inspiron G3, z procesorem Intel Core i7-8750H (6 rdzeni, 12 w¡tków,
cz¦stotliwo±¢ bazowa 2.2 GHz), pami¦¢ RAM 16 GB, model karty gra�cznej:
nVidia GeForce GTX 1050Ti. System operacyjny Linux Mint 19.2 Cinnamon,
nazwa kodowa Tina.

Fundamentalnym parametrem, kontroluj¡cym przebieg i cz¦±ciowo determi-
nuj¡cym rezultat oblicze« jest ncase, czyli liczba tzw. historii. Pod t¡ nazw¡
kryje si¦ liczba cz¡stek zainicjowanych w obiektach wskazanych jako ¹ródªa.

1 :start run control:

2 ncase = 1.2E8

3 nbatch = 10

4 :stop run control:

Listing 2.1: Polecenie ustalaj¡ce warto±¢ parametru kontrolnego ncase.

Jak wskazuje powy»szy listing, warto±ci¡ wybran¡ dla parametru ncase jest
1, 2 · 108. Liczba ta zostaªa dobrana metod¡ prób i bª¦dów w taki sposób, aby
�nalna niepewno±¢ oblicze« byªa nie wi¦ksza ni» 5% (de�nicja, zob. ni»ej, par.
2.7.4) a jednocze±nie czas wykonywania symulacji byª praktycznie akceptowalny.
Zwi¦kszanie warto±ci ncase poprawia dokªadno±¢ otrzymanych wyników kosz-
tem wydªu»enia czasu wykonywania oblicze«. Parametr nbatch, opcjonalny
w bloku instrukcji run control, wyznacza liczb¦ paczek (ang. batch), tzn.
podzbiorów cz¡stek, które s¡ generowane i ±ledzone razem w jednym zadaniu.

17EGSnrc, jako nast¦pca kodu EGS4 zostaª udost¦pniony u»ytkownikom w 2000 roku [72,
73].
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Warto±¢ nbatch pozwala w pewnym sensie podzieli¢ symulacj¦ na kilka pod-
procesów, które s¡ jednorazowo ªatwiejsze do wykonania dla komputera. Ka»de
zadanie mo»e by¢ przetwarzane niezale»nie (równolegle), np. przez poszczególne
procesory lub w¡tki, co zwi¦ksza wydajno±¢ pracy. Warto±¢ nbatch równa 10
jest warto±ci¡ domy±ln¡, zalecan¡ dla komputerów osobistych.

Nast¦pny w kolejno±ci omawiania blok instrukcji okre±la tryb pracy symula-
tora. Kod symulacji zawieraª blok run mode w nast¦puj¡cej postaci:

1 :start run mode:

2 run mode = normal

3 single generator = no

4 :stop run mode:

Listing 2.2: Blok instrukcji run mode, okre±laj¡cy tryb pracy programu egs_brachy.

Program egs_brachy oferuje trzy tryby pracy: normal, superposition oraz
volume correction only. Tryb normalny (normal), który zostaª zastosowany
w omawianych symulacjach, zalecany jest dla wi¦kszo±ci zastosowa«. W try-
bie superpozycji (superposition) aktywowane s¡ pojedynczo kolejne elementy
geometrii modelu. W trybie korekcji obj¦to±ci (volume correction only) sy-
mulacja transportu promieniowania nie jest wykonywana a obliczane s¡ jedynie
korekcje nakªadaj¡cych si¦ obj¦to±ci ¹ródeª i innych elementów modelu. Korek-
cji obj¦to±ci po±wi¦cona jest osobna sekcja w pliku wej±ciowym egs_brachy, o
nagªówku :start volume correction: - komentarz do tego elementu skryptu,
zawieraj¡cy szczegóªowe jego znaczenie, znajduje si¦ w dalszym ci¡gu bie»¡cego
paragrafu. Linia numer 3 w listingu 2.2, zawiera polecenie wyª¡czenia pojedyn-
czego generatora cz¡stek. Otó» symulacje z udziaªem wielu ¹ródeª, wykonywane
s¡ przez egs_brachy w taki sposób, »e ¹ródªo zde�niowane jako pierwsze zostaje
generatorem cz¡stek. Oznacza to, »e wszystkie cz¡stki generowane podczas sy-
mulacji powstaj¡ w obj¦to±ci tego ¹ródªa, po czym s¡ przenoszone do lokalizacji
kolejnych ¹ródeª i ich dalszy los obliczany jest od tego nowego poªo»enia. Po-
lecenie generowania cz¡stek de novo w kolejnych ¹ródªach, a wi¦c wyª¡czenie
pojedynczego generatora, nieco zwi¦ksza wydajno±¢ oblicze«.

Nast¦pny blok instrukcji zawiera zestaw warto±ci progowych energii kine-
tycznych cz¡stek, które b¦d¡ symulowane.

1 :start media definition:

2 AE = 0.512

3 UE = 2.011

4 AP = 0.001

5 UP = 1.500

6 material data file = lib/media/material.dat

7 :stop media definition:

Listing 2.3: Instrukcje okre±laj¡ce progowe i graniczne energie symulowanych cz¡stek, oraz
wªa±ciwo±ci materiaªów niezb¦dne dla przeprowadzenia oblicze« transportu promieniowania.

W j¦zyku skryptu egs_brachy zmienne AE, AP, wyznaczaj¡ progowe warto±ci
energii, wyra»one w MeV, elektronów (AE) oraz fotonów (AP), poni»ej których
losy cz¡stek ju» nie s¡ symulowane, tzn. nie s¡ dla nich wyznaczane przekroje
czynne. Odpowiednia energia kinetyczna dla tych cz¡stek wynosi 1 keV18. Ana-

18Dla elektronów AE ≡ E = 512 keV, T = E −me, me = 511 keV, ∴ T = 1 keV.
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logicznie UE oraz UP okre±laj¡ górne granice energii elektronów i fotonów. Naj-
wy»sza linia energetyczna emisji γ z j¡dra 192Ir (por. rys. 2.6) jest nieco poni»ej
1,4 MeV, zatem ustalenie limitu energii kwantów γ w symulacji, UP, na warto±ci
1,5 MeV zapewnia uwzgl¦dnienie tych najbardziej energetycznych fotonów (zob.
równie» Uzupeªnienie D). Symulowanie oddziaªywa« z o±rodkami materialnymi
wymaga okre±lenia pewnych wªasno±ci tych o±rodków, takich jak ich skªad pier-
wiastkowy czy liczba atomowa. Przekroje czynne, przytoczone w poprzednim
podrozdziale, niejednokrotnie odwoªuj¡ si¦ do liczby atomowej czy stechiometrii
cz¡steczek konstytuuj¡cych ciaªa materialne ±rodowiska, w którym propaguje si¦
promieniowanie. Rzeczone wªa±ciwo±ci materiaªów, mog¡ zosta¢ zde�niowane
przez u»ytkownika w bloku media definition, jednak szeroki wybór gotowych
de�nicji materiaªów dystrybuowany jest w bibliotekach stanowi¡cych integraln¡
skªadow¡ systemu plików pakietu EGSnrc. Szósta linia kodu w listingu 2.3
przywoªuje biblioteczny plik material.dat, jako ¹ródªo informacji o skªadzie
pierwiastkowym poszczególnych substancji. Wywoªywanie wybranych materia-
ªów z pliku wymaga zachowania zgodno±ci nazw przypisanych tym»e materiaªom
w pliku ¹ródªowym i w kodzie symulacji.

Najobszerniejszym i zazwyczaj najbardziej skomplikowanym blokiem instruk-
cji wyst¦puj¡cym w pliku wej±ciowym egs_brachy jest sekcja opisuj¡ca geome-
tri¦ modelu obliczeniowego. W sekcji tej nale»y okre±li¢ nazwy, ksztaªty, wiel-
ko±ci, poªo»enia i materiaªy budulcowe wszystkich elementów symulowanego
ukªadu. Budowanie zªo»onych, wieloelementowych ukªadów odbywa si¦ na za-
sadzie Matrioszki: pewne elementy wkªadane s¡ w inne, za pomoc¡ osobnej
instrukcji. Zostanie to ukazane podczas prezentowania kolejnych skªadowych
modelu.

�ródªo microSelectron-HDR 192Ir v2, by¢ mo»e ze wzgl¦du na jego roz-
powszechnione u»ycie, znajduje si¦ w±ród zasobów bibliotecznych pakietu
egs_brachy. Struktura ¹ródªa zakodowana w skrypcie przedstawiona jest poni-
»ej.

1 :start geometry definition:

2 :start geometry:

3 name = Ir_source

4 library = egs_cones

5 type = EGS_ConeStack

6 axis = 0 0 -0.18 0 0 1

7 :start layer:

8 thickness = 0.006

9 top radii = 0.0265 0.03251

10 bottom radii = 0.0325 0.03251

11 media = Ir SS_AISI316L

12 :stop layer:

13 :start layer:

14 thickness = 0.348

15 bottom radii = 0.0325 0.03251

16 media = Ir SS_AISI316L

17 :stop layer:

18 :start layer:

19 thickness = 0.006

20 bottom radii = 0.0265 0.03251
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21 media = Ir SS_AISI316L

22 :stop layer:

23 :stop geometry:

24 :start geometry:

25 name = sph_end_cap

26 library = egs_spheres

27 midpoint = 0 0 0.155

28 type = EGS_cSpheres

29 radii = 0.045

30 :start media input:

31 media = SS_AISI316L

32 :stop media input:

33 :stop geometry:

34 :start geometry:

35 name = cladding

36 library = egs_cones

37 type = EGS_ConeStack

38 axis = 0 0 -0.45 0 0 1

39 :start layer:

40 thickness = 0.2

41 top radii = 0.035

42 bottom radii = 0.035

43 media = SS_AISI316L_rho4.81

44 :stop layer:

45 :start layer:

46 thickness = 0.015

47 bottom radii = 0.045

48 media = SS_AISI316L

49 :stop layer:

50 :start layer:

51 thickness = 0.40

52 bottom radii = 0.045

53 media = SS_AISI316L

54 :stop layer:

55 :stop geometry:

56 :start geometry:

57 name = the_planes

58 library = egs_planes

59 type = EGS_Zplanes

60 positions = -0.455001 0.155 0.200001

61 :stop geometry:

62 :start geometry:

63 name = capsule

64 library = egs_cdgeometry

65 base geometry = the_planes

66 set geometry = 0 cladding

67 set geometry = 1 sph_end_cap

68 :stop geometry:

69 :start geometry:

70 library = egs_genvelope
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71 name = the_seed

72 base geometry = capsule

73 inscribed geometries = Ir_source

74 :stop geometry:

75 :stop geometry definition:

Listing 2.4: Kod ¹ródªa microSelectron-HDR 192Ir v2.

Wszystkie ciaªa materialne znajduj¡ce si¦ na drodze promieniowania w bada-
nym ukªadzie musz¡ znajdowa¢ si¦ wewn¡trz struktury ograniczonej komendami
:start geometry definition: oraz :stop geometry definition:. Kolejne
elementy skªadowe ¹ródªa de�niowane s¡ wewn¡trz subsekcji opatrzonych na-
gªówkiem :start geometry: i stopk¡ :stop geometry:. Ka»de wyst¡pienie
polecenia name równoznaczne jest z wprowadzeniem nowego elementu geome-
trycznego. Irydowy rdze« ¹ródªa zbudowany nazwany jest Ir_source (linia 3.
listingu 2.4). Nast¦pnie w liniach 4. i 5. wskazana jest biblioteka zawieraj¡ca
de�nicje ksztaªtów sto»kowych egs_cones i szczególny zasób w tej bibliotece,
jakim jest typ EGS_ConeStack. Sposób tworzenia bryªy przez ten typ polega
na wskazaniu osi sto»ka (linia 6. - o± Z z jedyn¡ niezerow¡ warto±ci¡ -0.18) i
liczby voxeli le»¡cych wzdªu» ka»dej osi (jedna bryªa, wzdªu» osi Z). Nast¦pne
instrukcje, zakodowane w moduªach :start layer:/:stop layer: doprecy-
zowuj¡ rozmiary rdzenia ¹ródªa. W geometrii Ir_source wyst¦puj¡ trzy sekcje
layer: po dwie dla zaokr¡glonych na kraw¦dziach ko«cach rdzenia i jedna odpo-
wiadaj¡ca cz¦±ci ±rodkowej (por. rys. 2.7). Kolejne moduªy okre±laj¡: sferyczne
zako«czenie kapsuªy (linie 24-33) a tak»e regularn¡ ±cian¦ osªony (linie 34-55).
Cz¦±¢ skryptu obejmuj¡ca linie 56-61 ma znaczenie czysto teoretyczne, bowiem
nie wprowadza ona »adnych materialnych bytów a jedynie pªaszczyzny, poma-
gaj¡ce zorganizowa¢ w przestrzeni poprzednie obiekty. Od linii 62 rozpoczyna
si¦ skªadanie Matrioszki: wprowadzana jest nowa nazwa capsule, wskazana
jest bazowa geometria, czyli przestrze« pomi¦dzy trzema pªaszczyznami (obiekt
the_planes) i dwa wpisane obiekty, mianowicie cladding i shp_end_cap. Te
dwie geometrie zostaªy wpisane w jedn¡ o nazwie capsule. Ostatni etap skªada-
nia ¹ródªa (linie 68-74) ª¡czy pod szyldem the_seed zintegrowan¡ przed chwil¡
kapsuª¦ (geometria bazowa, linia 72) z irydowym rdzeniem w ni¡ wpisanym (li-
nia 73.). Efekt dziaªania kodu przedstawionego na listingu 2.4 ilustruje poni»szy
model 3D, wygenerowany w programie egs_view.

Rysunek 2.19: Trójwymiarowa wizualizacja modelu ¹ródªa micrSelectron-HDR 192Ir v2, wedªug
listingu 2.4. Póªprzezroczysta, zielona osªona ze stali AISI 316L okrywa czerwony, irydowy rdze«.
Kolory dobrano w celach prezentacyjnych. Por. rys. 2.7.

Wielokrotne wyst¡pienia geometrii ¹ródªa, w ª¡cznej liczbie 120, uzyskano po-
wtarzaj¡c listing 2.4 ze zmody�kowanymi warto±ciami zmiennych okre±laj¡cych
poªo»enie: axis (linia 6. oraz 38.), midpoint (linia 27.), positions (linia 60.)
oraz odpowiednio przeksztaªconymi nazwami, które musz¡ by¢ unikalne.

Zgodnie z reguª¡ budowania modelu w egs_brachy od wewn¡trz, nast¦pne w
kolejno±ci kodowania s¡ kanaªy fantomu. Poni»ej zamieszczono stosowny frag-
ment pliku wej±ciowego symulatora, zawieraj¡cy de�nicj¦ jednego z kanaªów,
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wraz ze ¹ródªami. Wszystkie otwory fantomu, posiadaj¡ce wspóln¡ form¦ walca
o promieniu 1 mm (polecenie radii w linii 5. listingu 2.5), zakodowane s¡ w taki
sam sposób, zmienna jest jedynie instrukcja wskazuj¡ca ich poªo»enie wzgl¦dem
osi fantomu (linia 6. tam»e). Z tego wzgl¦du przedstawiono zbiór instrukcji
odwzorowuj¡cy tylko jeden kanaª.

1 :start geometry:

2 name = canal_1

3 library = egs_cylinders

4 type = EGS_ZCylinders

5 radii = 0.1

6 midpoint = -4.46 -4.68 0

7 :stop geometry:

8 :start geometry:

9 name = canal_active_1

10 library = egs_genvelope

11 base geometry = canal_1

12 inscribed geometries = the_seed_1 the_seed_2 the_seed_3

the_seed_4 the_seed_5 the_seed_6 the_seed_7 the_seed_8

the_seed_9 the_seed_10 the_seed_11 the_seed_12 the_seed_13

the_seed_14 the_seed_15 the_seed_16 the_seed_17 the_seed_18

the_seed_19 the_seed_20

13 :stop geometry:

Listing 2.5: Kod egs_brachy okre±laj¡cy ksztaªt, poªo»enie i zawarto±¢ jednego z kanaªów fantomu.

Kanaªy, zarówno mieszcz¡ce w sobie ¹ródªa19 jak i puste, wpisane s¡ w obj¦to±¢
fantomu. W tym celu utworzony zostaª nowy obiekt: System_shape, czyli fan-
tom BrachyPlug wraz ze ±cian¡ detektora ArcCHECK, znajduj¡c¡ si¦ pomi¦dzy
wn¦k¡ a diodami. Materiaªem fantomu i detektora wybrany zostaª PMMA (linie
11-14 listingu poni»ej).

1 :start geometry:

2 name = System_shape

3 library = egs_cylinders

4 type = EGS_ZCylinders

5 radii = 7.46 10.4

6 :stop geometry:

7 :start geometry:

8 name = ArcCHECK_and_phantom

9 library = egs_ndgeometry

10 dimensions = lim_planes System_shape

11 :start media input:

12 media = PMMA PMMA

13 set medium = 0 1

14 :stop media input:

15 :stop geometry:

Listing 2.6: Moduª obecny w skrypcie symulacji, odpowiedzialny za utworzenie modelu fantomu
BrachyPlug oraz fragmentu ±ciany detektora ArcCHECK.

19Zwane dalej równie» kanaªami aktywnymi.
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Podwójnie okre±lona warto±¢ promienia (linia 5. na powy»szym listingu) odpo-
wiada fantomowi - peªny walec o promieniu 7,46 cm, oraz ±cianie detektora -
wydr¡»ony walec o promieniu 10.4 cm. Jednak wywoªanie biblioteki form cy-
lindrycznych (linia 3.) i typu walca wzdªu» osi Z (linia 4.) nie wystarcza do
peªnego zde�niowania walca w egs_brachy. Zmienna okre±laj¡ca dªugo±¢/wyso-
ko±¢ walca nie jest zadeklarowana w bibliotece egs_cylinders, domy±lnie wi¦c
walce rozci¡gaj¡ si¦ w niesko«czono±¢. Ograniczenie dªugo±ci wszystkich form
walcowatych - fantomu, otworów, detektora - wymaga wprowadzenia pªaszczyzn
wyznaczaj¡cych pewien obszar w przestrzeni. Nast¦pnie formy cylindryczne
umieszczane s¡ jako geometrie wpisane w ten obszar (linia 10.). Efekt ten
otrzymano za pomoc¡ nast¦puj¡cej de�nicji.

1 :start geometry:

2 name = lim_planes

3 library = egs_planes

4 type = EGS_Zplanes

5 positions = -10.5 10.5

6 :stop geometry:

Listing 2.7: Pªaszczyzny ograniczaj¡ce dªugo±ci niektórych elementów symulowanego modelu.

Typ EGS_Zplanes (linia 4. listingu 2.7) okre±la pªaszczyzny prostopadªe do osi Z
a co za tym idzie, równie» do caªego fantomu. Natomiast zmienna positions (li-
nia 5.) ma dwojakie znaczenie: warto±ci wskazuj¡ punkty na osi Z, przez które
przechodzi dana pªaszczyzna a liczba tych warto±ci determinuje liczb¦ pªasz-
czyzn. Nota bene odwoªanie do obiektu lim_planes znajduje si¦ we wspólnej
de�nicji fantomu i detektora, zob. linia 10. listingu 2.6.

Zamieszczona poni»ej ilustracja 2.20, ukazuje kolejne etapy budowania mo-
delu ukªadu do±wiadczalnego opisanego w sekcji 2.4.1 oraz 2.5. Niestety, przy
zadanym dystansie dziel¡cym s¡siednie pozycje ¹ródeª (0,25 cm), ich model oka-
zaª si¦ zbyt dªugi aby zwizualizowa¢ je w programie egs_view, który nie dopusz-
cza zachodzenia na siebie obiektów. Dlatego zdecydowano jedynie zamarkowa¢
poªo»enia ¹ródeª microSelectron-HDR 192Ir v2 za pomoc¡ kropek (rys. 2.20 A.).

Rysunek 2.20: Przestrzenny model ukªadu eksperymentalnego przedstawiony w kolejnych etapach
powstawania. Cz¦±¢ A. ukazuje poªo»enia ¹ródeª (zaznaczone za pomoc¡ kropek); ze wzgl¦du na
jednakow¡ skal¦ w ka»dej cz¦±ci ilustracji, odlegªo±ci mi¦dzy pozycjami ¹ródeª mog¡ nie by¢ dobrze
widoczne. W cz¦±ci B. uwidoczniono aktywne kanaªy ze ¹ródªami. Widok C. prezentuje fantom
BrachyPlug wraz z wszystkimi otworami. W sekcji D. pokazano fantom wraz z fragmentem ±ciany
detektora ArcCHECK.

Ostatnim elementem symulowanego ukªadu byªy diody detekcyjne urz¡dze-
nia pomiarowego ArcCHECK. Diody stanowiªy kluczowy element ukªadanki,



56 ROZDZIA� 2. MATERIA� I METODY

poniewa» wynikiem symulacji byªa warto±¢ dawki20 przypisana do ka»dej z nich.
Diody SunPoint, w jakie wyposa»ony jest detektor ArcCHECK, wprowadzono
do symulacji nast¦puj¡cym kodowaniem.

1 :start geometry:

2 name = diode_1

3 library = egs_ndgeometry

4 type = EGS_XYZGeometry

5 x-slabs = 0.494 0.08 1

6 y-slabs = -10.388 0.08 1

7 z-slabs = 10.5 0.003 1

8 :start media input:

9 media = AlSilicate

10 :stop media input:

11 :stop geometry:

Listing 2.8: Model pojedynczej diody zaimplementowany w pliku wej±ciowym symulacji.

Element czuªy diody SunPoint modelowano w geometrii prostopadªo±ciennej
(EGS_XYZGeometry, linia 4 listingu 2.8), jako voxel o wymiarach 0,08 cm ×
0,08 cm × 0,003 cm [35] (tam»e, linie 4., 5. i 6.). Materiaªem budulcowym diod
wybrano AlSilicate, bowiem jego g¦sto±¢

(
ρ = 2, 81 g

cm3

)
oraz skªad pierwiast-

kowy (tlen, krzem, glin, sód, srebro), wedªug pliku zawieraj¡cego informacje o
materiaªach (material.dat, zob. listing 2.3, por. równie» Uzupeªnienie E),
wydaj¡ si¦ by¢ najbardziej zbli»one do oczekiwanych odpowiedników dla rze-
czywistej póªprzewodnikowej diody. Wspóªrz¦dne diod ustalono w oparciu o
informacje producenta na temat konstrukcji detektora, tzn. rozmieszczono je
w odst¦pach centymetrowych, wzdªu» linii ±rubowej o skoku 1 cm, caªkowitej
dªugo±ci 21 cm i promieniu 10,4 cm (por. 2.1). Wszystkie 1386 diod urz¡dzenia
ArcCHECK, utworzono powtarzaj¡c tyle» razy ci¡g polece« zapisany w powy»-
szym kozie, odpowiednio mody�kuj¡c przy tym wspóªrz¦dne. Finalnie, peªen
zestaw eksperymentalny przeniesiony do symulatora egs_brachy, przedstawia
rysunek 2.21.

Rysunek 2.21: Ostateczna posta¢ odwzorowania ukªadu pomiarowego w programie egs_brachy. Na
model skªada si¦ 120 pozycji ¹ródeª, fantom BrachyPlug, cz¦±¢ ±ciany detektora ArcCHECK oraz
diody detekcyjne.

20O tym jak nale»y rozumie¢ w tym przypadku poj¦cie dawki b¦dzie mowa dalej.
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Blok instrukcji zawieraj¡cy de�nicje obiektów uczestnicz¡cych w oblicze-
niach, ich budow¦ i geometryczne relacje w istocie okazaª si¦ najbardziej ob-
szernym fragmentem caªego skryptu. Sekcja zawieraj¡ca si¦ wewn¡trz klamry
utworzonej komendami :start geometry definition: oraz :stop geometry

definition: liczyªa ponad 18 tysi¦cy linii, przy ok. 19,5 tys. linii caªego
makra.

Poza zbudowaniem ¹ródeª promieniowania jako �zycznych, lub raczej geo-
metrycznych, obiektów w programie egs_brachy, nale»aªo okre±li¢ równie» ich
rodzaj i emisyjn¡ charakterystyk¦. To zadanie wykonano, dodaj¡c nast¦pny
blok instrukcji, mianowicie source definition.

1 :start source definition:

2 :start source:

3 name = microSeed

4 library = egs_isotropic_source

5 charge = 0

6 include file =

lib/geometry/sources/Ir192_HDR/microSelectron-v2

/microSelectron-v2.shape

7 :start spectrum:

8 type = tabulated spectrum

9 spectrum file = lib/spectra/Ir192_NNDC_2.6_line.spectrum

10 :stop spectrum:

11 :stop source:

12 :start transformations:

13 :start transformation:

14 translation = -4.46, -4.68, 2.375

15 :stop transformation:

16 (...)

17 :stop transformations:

18 simulation source = microSeed

19 :stop source definition:

Listing 2.9: Zestaw instrukcji de�niuj¡cy ¹ródªo promieniowania w omawianej symulacji.

Linia 4. powy»szego kodu generuje ¹ródªo izotropowe, emituj¡ce cz¡stki
o ªadunku 0 (linia 5.), przez obiekt o ksztaªcie zde�niowanym w pliku
microSelectron-v2.shape. Plik ten zawiera opis formy geometrycznej irydo-
wego rdzenia ¹ródªa microSelectron-HDR 192Ir v2, analogiczny ze specy�kacj¡
podan¡ w listingu 2.4, w liniach 2-23.

1 :start shape:

2 library = egs_conical_shell

3 midpoint = 0 0 -0.180

4 :start layer:

5 thickness = 0.006

6 top radii = 0.0265

7 bottom radii = 0.0325

8 :stop layer:

9 :start layer:

10 thickness = 0.348

11 bottom radii = 0.0325
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12 :stop layer:

13 :start layer:

14 thickness = 0.006

15 bottom radii = 0.0265

16 :stop layer:

17 :stop shape:

Listing 2.10: Zawarto±¢ pliku microSelectron-v2.shape, zawieraj¡cego de�nicj¦ ksztaªtu obiektu,
b¦d¡cego emiterem promieniowania.

Widmo symulowanego promieniowania wskazuje linia 9. listingu 2.9, gdzie
wskazano adres pliku, zawieraj¡cego stabelaryzowane widmo radionuklidu 192Ir
(zob. Uzupeªnienie D). Plik Ir192_NNDC_2.6_line.spectrum uwzgl¦dnia 41
linii energetycznych promieniowania γ emitowanego z j¡dra, oraz ich wzgl¦dne
intensywno±ci. Na podstawie danych z tego pliku sporz¡dzono wykres widma
symulowanego promieniowania.

Rysunek 2.22: Widmo energetyczne promieniowania 192Ir zastosowane w przedstawianym modelu
obliczeniowym. Obecnych jest 41 linii w zakresie energii od 8,91 keV do 1378,5 keV.

Obiekt wskazany w pliku microSelectron-v2.shape powielono tylekro¢, ile
razy ¹ródªo wyst¦puje w modelu, okre±laj¡c przy tym indywidualne lokalizacje
poszczególnych powtórze«. Owe powielenia zasygnalizowano na listingu 2.9 w
liniach 12-17, podaj¡c peªn¡ instrukcj¦ dla pojedynczego ¹ródªa.

Kolejnym obligatoryjnym blokiem w skrypcie symulacji jest moduª volume
correction. Korekcja obj¦to±ci pozwala algorytmom progamu egs_brachy ob-
licza¢ poprawnie dawk¦ w obiektach, które pokrywaj¡ si¦ ze ¹ródªami promie-
niowania. W omawianym tutaj modelu, ¹ródªa znajduj¡ si¦ w du»ym oddaleniu
od diod i nie ma mowy o ich przenikaniu si¦. Z tego powodu, sekcja korekcji
obj¦to±ci przyjmuje bardzo prost¡ posta¢:

1 :start volume correction:

2 :start source volume correction:

3 correction type = none

4 (...)

5 :stop source volume correction:

6 :stop volume correction:

Listing 2.11: Blok korekcji obj¦to±ci. Kon�guracja ¹ródeª i diod w symulowanym ukªadzie nie
wymaga stosowania »adnych korekcji.

Dwa ostatnie moduªy kodu symulacji dotycz¡ tzw. opcji zliczania oraz pa-
rametrów transportu. Opcje zliczania pozwalaj¡ u»ytkownikowi wybra¢ wiele
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szczegóªowych ustawie« zwi¡zanych z przypisywaniem warto±ci do wskazanych
obiektów. Z kolei moduª parametrów transportu umo»liwia m.in. okre±lenie
energii odci¦cia cz¡stek oraz wª¡czenie lub wyª¡czenie symulowania wybranych
oddziaªywa«.

1 :start scoring options:

2 muen file = lib/muen/brachy_xcom_1.5MeV.muendat

3 muen for media = Ir SS_AISI316L PMMA AlSilicate

4 (...)

5 :stop scoring options:

6

7 :start MC transport parameter:

8 Fluorescent Photon Cutoff = 0.001

9 Brems Cross Sections = NRC

10 Rayleigh Scattering = On

11 Electron Impact Ionization = On

12 :stop MC transport parameter:

Listing 2.12: Opcje zliczania oraz parametry transportu ustawione dla symulacji, o której mowa w
niniejszym paragra�e.

Polecenie muen file w linii 2. listingu 2.12 wskazuje plik z warto±ciami ma-
sowych wspóªczynników absorpcji promieniowania dla ró»nych materiaªów, na-
tomiast linia 3. wymienia, które materiaªy b¦d¡ wykorzystywane. Parametry
transportu s¡ spójne z plikiem high_energy_default, dost¦pnym w zasobach
pakietu egs_brachy. Jawnie wskazano energi¦ odci¦cia fotonów �uorescencji (w
linii 8.) ustalon¡ na warto±ci 1 keV, ¹ródªo przekrojów czynnych na promienio-
wanie hamowania (linia 9.), oraz za»¡dano uwzgl¦dnienia w obliczeniach roz-
praszania Rayleigha i jonizacji zderzeniowej elektronów (linie 10. i 11.). Peªna
informacja o zastosowanych parametrach symulacji, wraz z list¡ wykorzystanych
metod obliczeniowych, przekrojów czynnych, kroków cz¡stek, wygenerowanych
liczb losowych itp. znajduje si¦ w zapisie dziennika (logu) wy±wietlanym na
pocz¡tku przebiegu pracy programu.

2.1.8.1 Seria symulacji

W podrozdziale 2.5 opisano seri¦ trzydziestu powtórze« napromieniania fan-
tomu BrachyPlug w detektorze ArcCHECK. Z tymi pomiarami koresponduje
seria równie» trzydziestu powtórze« symulacji Monte Carlo badanego ukªadu.
Element przypadkowo±ci, niepewno±ci, niepowtarzalno±ci a ju» z pewno±ci¡ we-
wn¡trzgrupowej zmienno±ci w eksperymencie wprowadzono poprzez cz¦±ciowe
rozmontowywanie ukªadu i ponowne jego skªadanie pomi¦dzy powtórzeniami
pomiarów. Ten sam efekt uzyskano w wynikach symulacji numerycznych za po-
moc¡ subtelnych mody�kacji poªo»e« ¹ródeª wzgl¦dem ukªadu diod detektora.
Mody�kacje o których mowa, zaimplementowano w kodzie symulacji.

Jak wspomniano, fantom BrachyPlug wewn¡trz detektora ArcCHECK miaª
dwa stopnie swobody ruchu: translacji wzdªu» wspólnej osi fantomu i detek-
tora oraz rotacji wokóª tej osi. Aby wprowadzi¢ zmiany wspóªrz¦dnych ¹ródeª,
symuluj¡ce niedokªadno±ci realizacji planu leczenia czy te» odst¦pstwa od wy-
idealizowanej sytuacji modelowej, wygenerowano z rozkªadu normalnego dwa
zbiory licz¡ce po 30 liczb. Zaªo»ono, »e losowe dyslokacje ¹ródeª podlegaj¡
rozkªadowi normalnemu o warto±ci ±redniej równej zero i wariancji okre±lonej
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oczekiwanym rz¦dem wielko±ci bª¦du pomiaru przy pozycjonowaniu fantomu.
Dla pozycjonowania fantomu wzdªu» osi detektora przyj¦to bª¡d na poziomie
1 mm, za± bª¡d zwi¡zany z mo»liw¡ rotacj¡ ustalono na 0,613 stopnia. Wybór
takich warto±ci uzasadniony jest metod¡ umieszczania fantomu w detektorze i
wykorzystanymi do tego celu przyrz¡dami: suwmiark¡ (jej podziaªk¡ gªówn¡, 1
mm) oraz pomocnicz¡ lini¡ naniesion¡ na ta±m¦ przyklejon¡ do brzegu fantomu
i detektora (wg deklaracji producenta dªugopisu szeroko±¢ linii wynosiªa 0,8
mm, co przy promieniu fantomu 74,8 mm przeliczono na k¡t równy 0,612789...
stopnia). Wylosowane warto±ci bª¦dów pozycjonowania fantomu zamieszczono
w Uzupeªnieniu C. Model ukªadu do±wiadczalnego de�niowany jest w kartezja«-
skim ukªadzie wspóªrz¦dnych. Aby przeksztaªci¢ wspóªrz¦dne poªo»e« ¹ródeª o
wylosowan¡ warto±¢ k¡ta bª¦du, zastosowano transformacj¦:[

x′

y′

]
=

[
cos θ sin θ
− sin θ cos θ

] [
x
y

]
(2.43)

w której x, y, x′ i y′ s¡ wspóªrz¦dnymi, odpowiednio: wyj±ciowymi i prze-
ksztaªconymi, natomiast θ - k¡tem obrotu (je»eli dodatnim, obrót nast¦puje
przeciwnie do ruchu wskazówek zegara; odwrotnie w przypadku ujemnej war-
to±ci). Symulacje ukªadu pomiarowego z przemieszczonymi ukªadami ¹ródeª
wykonywano ka»dorazowo ceteris paribus, tzn. nie zmieniaj¡c »adnych innych
elementów skryptu. Kilka spo±ród przetransformowanych kon�guracji ¹ródeª
zamieszczono na rysunku.

Rysunek 2.23: Wizualizacja kilku przeksztaªconych pozycji ¹ródeª wyst¦puj¡cych w serii symula-
cji. W cz¦±¢ A. ilustracji przedstawiono widok z przodu i nieco z góry aby uwidoczni¢ przesuni¦cia
k¡towe (rz¦dy ¹ródeª s¡ obok siebie). Cz¦±¢ B. natomiast prezentuje widok z doªu, z kierunku prosto-
padªego do linii ¹ródeª, na którym dzi¦ki brakowi skrócenia perspektywicznego, ªatwiej zauwa»alne
s¡ przemieszczenia wzdªu»ne

Seria symulacji oraz seria eksperymentów z napromienianiem fantomu do-
starczyªy dwóch, niezale»nych zbiorów danych do analizy porównawczej.

2.1.8.2 Format wyników symulacji

W zakresie raczej niskich energii21 promieniowania stosowanych w radioterapii,
a w brachyterapii szczególnie, zasi¦g wtórnie emitowanych w o±rodku material-
nym elektronów jest krótki [76, 77, 78]. Niewielki zasi¦g cz¡stek naªadowa-
nych w o±rodku pozwala przyj¡¢ zaªo»enie o istnieniu równowagi elektronowej
w o±rodku. Z tego powodu w podstawowej de�nicji dawki obliczanej przez

21System EGSnrc mo»e by¢ wykorzystywany do przeprowadzania symulowania promienio-
wania o energii w zakresie od 1 keV do ∼10 GeV. Energie pojawiaj¡ce si¦ w niniejszej pracy
nie osi¡gaj¡ 1,5 MeV.
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egs_brachy jest ona uto»samiona z kerm¡ kolizyjn¡ [75] wg:

Dj = Kj
col =

∑
iEiti

(
µen
ρ

)
i

Vj
[Gy] (2.44)

gdzie Dj oznacza dawk¦ pochªoni¦t¡ w j-ym voxelu, Kj
col - kerm¦ kolizyjn¡ w

tym»e, ti - dªugo±¢ toru fotonu w voxelu, Vj - obj¦to±ci¡ voxela, za±
(
µen
ρ

)
i
jest

masowym wspóªczynnikiem absorpcji fotonów o energii Ei. W plikach o roz-
szerzeniu .3ddose, powstaj¡cych na zako«czenie symulacji, warto±¢ przypisana
ka»demu elementowi geometrii wskazanemu do zliczania dawki jest znormalizo-
wana do liczby historii na ¹ródªo, tzn.:

D̄j =

Nh∑
i

Dj
i

Ne�/ns

[
Gy
Nh

]
(2.45)

W powy»szym zapisie D̄j jest znormalizowan¡ dawk¡ pochªoni¦t¡ w voxelu j, Dj
i

- wielko±¢ zde�niowan¡ równaniem (2.44), Nh to liczba historii, ns odpowiada
liczbie ¹ródeª w modelu, natomiast Ne� oznacza efektywn¡ liczb¦ historii. Zna-
czenie okre±lenia efektywna liczba historii mo»e by¢ ró»ne w zale»no±ci od opcji
zliczania oraz pewnych szczegóªów symulacji (np. stosowania lub nie mecha-
nizmu recyklingu cz¡stek). Je»eli cz¡stki generowane s¡ w ¹ródªach ab initio,
wówczas zachodzi równo±¢ Nh = Ne�. Wynik oblicze« podawany jest wraz ze
statystyczn¡ niepewno±ci¡, liczon¡ metod¡ opracowan¡ przez twórców EGSnrc
[79] wedªug wzoru:

sDj =

√√√√√√√ 1

Nh − 1

Nh∑
i=1

(
Dj
i

)2

Nh
−

Nh∑
i=1

Dj
i

Nh

2


2

(2.46)

Dla ka»dego obiektu przeznaczonego do zliczania dawki zapisywany jest
osobny plik o rozszerzeniu .3ddose, zawieraj¡cy wyniki oblicze«. Format pliku
jest nast¦puj¡cy.

1 #nx #ny #nz %liczba voxeli w kierunku x, y, z

2 x %granice voxela w kierunku X

3 y %granice voxela w kierunku Y

4 z %granice voxela w kierunku Z

5 D %wartosc dawki w voxelu

6 s %wartosc niepewnosci wyniku w voxelu

Listing 2.13: Format pliku wynikowego, powstaj¡cego wskutek wykonania symulacji w programie
egs_brachy.

Wpierwszej linii pliku obecne s¡ trzy liczby, odpowiadaj¡ce liczbie voxeli wzdªu»
osi X, Y oraz Z. Trzy nast¦pne linie wskazuj¡ granice voxeli, tj. wspóªrz¦dne
±cian ograniczaj¡cych ich obj¦to±¢. Pi¡ta linia zawiera obliczon¡ warto±¢ dawki
w voxelu, natomiast szósta niepewno±¢ wyniku.

Wielko±ci¡ bran¡ do analizy i porówna« z wynikami eksperymentów byªa
dawka przypisana do poszczególnych diod. Aby uzgodni¢ jednostki wyników
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otrzymanych w pomiarze z wynikami symulacji dokonano normalizacji obu grup
wyników do warto±ci maksymalnej w ka»dym zbiorze.

W tym, ko«cz¡cym si¦ wªa±nie, podrozdziale omówiono materiaªy i metody
badawcze zastosowane w zakresie brachyterapii HDR. Podrozdziaª nast¦pny po-
±wi¦cono analogicznym zagadnieniom w domenie terapii radionuklidowej.

2.2 Terapia radionuklidowa

Radionuklidowa radioterapia wewn¦trzna mo»e by¢ postrzegana jako naturalny
kontynuator tradycji brachyterapii, przenosz¡cy implantacj¦ ¹ródeª w leczony
obszar na nowy, molekularny poziom. Zamiast igieª, aplikatorów i makroskopo-
wych ¹ródeª promieniowania, wykorzystuje si¦ tutaj aktywne biochemicznie cz¡-
steczki (w roli igieª/aplikatorów), znakowane pierwiastkami promieniotwórczymi
(ekwiwalent ¹ródªa takiego jak microSelectron-HDR 192Ir v2). Jako cz¡steczki
uczestnicz¡ce w procesach �zjologicznych organizmu, ligandy nie s¡ caªkowicie
niezale»ne od stanu ±rodowiska biochemicznego, w którym dziaªaj¡. Powstaje
wi¦c w tym miejscu zasadnicza trudno±¢ terapii radionuklidowej, jak¡ jest jej nie-
powtarzalno±¢ spowodowana niepeªn¡ kontrol¡ nad rozkªadem radioaktywno±ci
w »ywym ustroju. Zatem, o ile pacjent jest (paradoksalnie) najmniej istotnym
czynnikiem w realizacji konwencjonalnej brachyterapii22, tak w terapii radionu-
klidowej wspóªksztaªtuje rozkªad dawki pomi¦dzy narz¡dami. Ponadto, terapia
radionuklidowa jest leczeniem systemowym. Oznacza to, »e, co do zasady, ¹ródªa
promieniowania powinny oddziaªywa¢ na ka»de ognisko choroby, w odró»nieniu
od tradycyjnej brachyterapii, która jest dziaªaniem lokalnym. Owa globalo±¢
metody RNT poci¡ga za sob¡ pewn¡ konsekwencj¦: otó» ka»dy narz¡d mo»e
okaza¢ si¦ krytycznym, nawet poªo»ony w du»ej odlegªo±ci od leczonego obszaru.
Zarysowane cechy charakterystyczne radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej
wymuszaj¡ stosowanie caªkiem innego podej±cia do zagadnienia klinicznej dozy-
metrii promieniowania. Przede wszystkim musi to by¢ dozymetria post factum
a jej ocena dokonywana indywidualnie dla ka»dego przypadku.

W niniejszej rozprawie podj¦to problematyk¦ dozymetrii w terapii radio-
nuklidowej nowotworów neuroendokrynnych (NET, ang. neuroendocrine tu-
mor) z u»yciem [177Lu]Lu-DOTA-TOC. Badania przeprowadzono w Centrum
Diagnostyczno-Leczniczym GAMMED w Warszawie.

2.2.1 Badana grupa pacjentów

Badana grupa liczyªa 21 pacjentów poddanych co najmniej dwu kursom tera-
pii skojarzonej, skªadaj¡cej si¦ z chemioterapii kapecytabin¡ i temozolomidem
(CAPTEM) [80, 81, 82] w poª¡czeniu z radioterapi¡ wewn¦trzn¡ analogiem so-
matostatyny znakowanym promieniotwórczym lutetem 177Lu. Leczenie odby-
waªo si¦ od 18 lutego 2019 roku do 17 grudnia 2019 roku. Grupa skªadaªa si¦
z pacjentów z potwierdzonym histopatologicznie nowotworem neuroendokryn-
nym, zlokalizowanym w przewodzie pokarmowym (tzw. GEP-NET, Gastro-
enteropancreatic neuroendocrine tumors). Chorob¦ umiejscowion¡ w trzustce
stwierdzono u 14 pacjentów, natomiast u 7 osób rozpoznano chorob¦ w jelicie
cienkim. Ostatecznie ocen¦ dozymetryczn¡ wykonano u 17 pacjentów i dla tej

22Igªy do aplikacji ¹ródeª mo»na w zasadzie wbi¢ gdziekolwiek, np. w oparcie kanapy, i
uzyska¢ zaplanowany rozkªad dawki.
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liczby przedstawione zostan¡ wyniki. Podstawowe dane demogra�czne badanej
grupy pacjentów zebrano w poni»szej tabeli.

Tabela. 2.2: Podstawowe dane na temat badanej grupy pacjentów.

Parametr Wszyscy Trzustka Jelita
Liczba, N(%) 17 (100%) 13 (76%) 4 (24%)
�redni wiek ± SDa

Zakres [lata]
58,7 ± 13,2
32-77

53,9 ± 13,5
32-77

66,8 ± 5,3
62-74

Pªe¢, N(%)
K
M

11 (65%)
6 (35%)

8 (62%)
5 (38%)

3 (75%)
1 (25%)

BMI, mediana 26,6 26,9 25,7
Czas od rozpoznania
znania do rozpocz¦cia
leczenia [miesi¡ce]

12 9 27

Guzy aktywne wy-
dzielniczo, N(%)

Tak
Nie

4 (24%)
13 (76%)

2 (15%)
11(85%)

2 (50%)
2 (50%)

a SD, ang. standard deviation, odchylenie standardowe.

Oczywistym jest, »e ludzie, nawet starannie wyselekcjonowani pod wzgl¦dem
pewnych cech, nigdy nie stanowi¡ doskonale jednorodnej grupy. Z klinicznego
punktu widzenia ró»nice wewn¡trz caªej grupy oraz wydzielonych podgrup pa-
cjentów, przedstawiono w nast¦pnej tabeli.

Tabela. 2.3: Charakterystyka stanu choroby w badanej grupie.

Parametr Wszyscy Trzustka Jelita
Stopie« zró»nicowania
guza (G), N(%)

1
2
3

7 (41%)
8 (47%)
2 (12%)

5 (38%)
6 (46%)
2 (15%)

2 (50%)
2 (50%)
0 (0%)

Rozmiar guza pierwot-
nego, mediana

41,4 51,7 20,8

Zakres [mm] 11 - 143 20 - 143 11 - 30
Stadium kliniczne, N(%)

III
IV

2 (14%)
15 (86%)

1 (8%)
12 (92%)

2 (40%)
3 (60%)

Stopie« zró»nicowania (zªo±liwo±¢ histologiczna) guza oznacza poziom dojrzaªo-
±ci buduj¡cych go komórek [83]. Niski stopie« zró»nicowania (G3) charaktery-
zuje si¦ obecno±ci¡ komórek niedojrzaªych, niezró»nicowanych, niepodobnych do
komórek zdrowego narz¡du. Na ogóª charakteryzuje je szybki wzrost, odwrotnie
proporcjonalny do stopnia dojrzaªo±ci [84]. Odpowiednio wy»szy stopie« zró»-
nicowania komórek guza jest zwiastunem tendencji przeciwnych. Technicznie
rzecz bior¡c, ocena stopnia histologicznej dojrzaªo±ci nowotworów neuroendo-
krynnych, opiera si¦ na aktywno±ci mitotycznej komórek oraz indeksie prolife-
racyjnym Ki-67 [34]. Aktywno±¢ mitotyczna �mierzona� jest pod mikroskopem,
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poprzez zliczanie widocznych �gur podziaªu w polu widzenia przy okre±lonym
powi¦kszeniu, za± indeks proliferacyjny Ki-67 okre±la procent komórek, wykazu-
j¡cych ekspresj¦ pewnego antygenu, zwanego Ki-67 wªa±nie, b¦d¡cego markerem
zdolno±ci ich namna»ania si¦.

Komórki nowotworów neuroendokrynnych wykazuj¡ ekspresj¦ receptorów so-
matostatynowych (SSTR, ang. somatostatin receptor) [85]. Obecno±¢ tego ro-
dzaju receptorów zostaªa stwierdzona pierwotnie w komórkach β trzustki [86].
W dalszych badaniach zidenty�kowano pi¦¢23 podtypów receptora somatosta-
tyny: SSTR1, SSTR2A, SSTR2B, SSTR3, SSTR4, SSTR5 [88]. Wyst¦powanie
SSTR w komórkach umo»liwia wybiórcze kierowanie pewnych cz¡steczek, wy-
kazuj¡cych powinowactwo do tych receptorów, w okre±lonym celu, np. terapeu-
tycznym. Cz¡steczkami o takich wªa±ciwo±ciach, tzw. analogami somatostatyny,
s¡
[
99mTc

]
Tc-EDDA/HYNIC-TOC (silne powinowactwo do SSTR2 oraz ni»sze

do SSTR3 i SSTR5 [89, 90, 91]) znakowany technetem i stosowany w celach
diagnostycznych oraz

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC (powinowactwo do SSTR2 oraz,

w mniejszym stopniu SSTR3 i SSTR5 [92, 93]), wykorzystywany w radioterapii.

2.2.2
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC

Roztwór
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC podawany pacjentom w ramach terapii, otrzy-

mywano poprzez znakowanie cz¡steczki DOTA-Tyr3-oktreotydu (czªon DOTA-
TOC ) za pomoc¡ prekursora zawieraj¡cego radioaktywny lutet 177Lu w postaci[
177Lu

]
LuCl3. Gotowy kompleks, zªo»ony z radionuklidu, chelatora (DOTA)

oraz cz¡steczki naprowadzaj¡cej (Tyr3-oktreotyd, TOC), przedstawia poni»szy
wzór (wg. [94]).

Rysunek 2.24: Struktura cz¡steczki
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC: radionuklid 177Lu, chelator (DOTA)

oraz element naprowadzaj¡cy (Tyr3-oktreotyd).

Radiofarmaceutyk zostaª wyprodukowany zgodnie z zasadami Dobrej Prak-
tyki Wytwarzania (GMP, ang. Good Manufacturing Practice) w O±rodku Radio-
izotopów POLATOM. Sterylizacj¦ przeprowadzono metod¡ �ltracji przez �ltr
mikrobiologiczny o porach 0,22 µm. Oprócz kompleksu

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC,

roztwór do iniekcji zawieraª kwas askorbinowy w ilo±ci 50 mg/ml jako przeciw-
utleniacz/stabilizator. Pojedyncza dawka produktu leczniczego dla pacjenta
w zaªo»eniu zawiera 0,25 mg DOTA-TOC oraz 7,4 GBq aktywno±ci 177Lu w

23Receptor podtypu SSTR2 wyst¦puje w dwóch izoformach, jednak liczy si¦ jako jeden
podtyp [87].
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roztworze o pH = 4.5 [95]. Dawkowanie radiofarmaceutyku byªo dobierane in-
dywidualnie przez lekarza prowadz¡cego terapi¦, stosownie do potrzeb, stanu
chorego, obrazu klinicznego pacjenta oraz poprzednich dozowa«.

Lutet jest metalem z grupy lantanowców o liczbie atomowej 71. Poznano co
najmniej 35 izotopów lutetu, spo±ród których w przyrodzie wyst¦puj¡ dwa: je-
dyny stabilny 175Lu (o abundancji 97,41%) oraz quasi-stabilny 176Lu z okresem
póªtrwania ok. 3, 85 · 1010 lat (2,59%) [96]. Wykorzystywany m.in. w oma-
wianej radionuklidowej radioterapii receptora peptydowego (PRRT, ang. pep-
tide receptor radionuclide therapy), izotop 177Lu otrzymywany jest w reaktorze
j¡drowym w wyniku ekspozycji naturalnego lutetu (w postaci Lu2O3), wzbo-
gaconego w izotop 176Lu, na strumie« neutronów. Produkcja 177Lu zachodzi
wówczas wedªug reakcji j¡drowej 176Lu (n, γ)

177 Lu [97]. Produktem ubocznym
tej reakcji j¡drowej jest metastabilny izomer 177mLu, wyst¦puj¡cy w stosunku
177mLu/177Lu wynosz¡cym 0,01%-0,02% na zako«czenie napromieniania. No-
±nikiem u»ytecznego izotopu 177Lu jest nuklid 176Lu.

Charakterystyka promieniowania j¡drowego emitowanego przez radioak-
tywny lutet 177Lu, jest korzystna z punktu widzenia potrzeb terapii radionu-
klidowej. Izotop ten jest czystym emiterem promieniowania β− o maksymalnej
energii Emax

β = 0, 497 MeV, z optymalnym czasem poªowicznego rozpadu wy-
nosz¡cym ∼ 6,65 doby (574560 s). Produktem rozpadu β− j¡dra 177Lu jest
stabilny nuklid hafnu 177Hf w stanie podstawowym (efekt 76% przemian) lub
jednym z trzech stanów wzbudzonych. Schemat rozpadu promieniotwórczego
j¡dra 177Lu przedstawiono na poni»szym rysunku.

Rysunek 2.25: Schemat rozpadu j¡dra 177Lu. J¡dro ulega przemianie β− do nuklidu 177Hf. Kolo-
rami niebieskim i czerwonym zaznaczono linie γ (208 keV oraz 113 keV) stanów wzbudzonych j¡dra
hafnu, wykorzystywane do obrazowania rozkªadu radiofarmaceutyku za pomoc¡ kamery scyntygra-
�cznej.

Maksymalne energie emitowanych elektronów emitowanych z j¡dra 177Lu wyno-
sz¡: E′β = 175, 8 keV, E′′β = 247, 4 keV, E′′′β = 384, 2 keV oraz E(4)

β = 497, 1 keV
[98, 99]. Zasi¦g cz¡stek β− o energii tego rz¦du w tkankach mi¦kkich czªowieka
jest krótki i wynosi ±rednio 0,23 mm, maksymalnie za± - 1,7 mm [97, 100]. Po-
tomne j¡dro hafnu 177Hf, przechodz¡c do stanu podstawowego, emituje promie-
niowanie γ, którego dwie linie energetyczne - 113 keV (6,2%) i 208 keV (10,4%) -
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z powodzeniem wykorzystuje si¦ do obrazowania przestrzennej dystrybucji 177Lu
w organizmie. Obecno±¢ fotonów wykrywalnych przez standardowe, medyczne
gammakamery, obok emisji promieniowania β−, decyduje o zakwali�kowaniu
radionuklidu 177Lu do grupy teranostyków24.

2.2.3 Protokóª leczenia

Pacjentów poddano radioterapii receptora peptydowego z u»yciem
[
177Lu

]
Lu-

DOTA-TOC. Terapia indywidualnego pacjenta skªadaªa si¦ z 2-4 kursów (�frak-
cji�) radioterapii, podczas których aplikowano pacjentom radiofarmaceutyk o
aktywno±ci w przedziale od 2.4-8 GBq. �¡cznie dla 17 pacjentów u których wy-
konano modelowanie dozymetryczne, wykorzystano 47 kursów terapeutycznych.
Drog¡ podania radiofarmaceutyku pacjentom byª wlew do»ylny lub dot¦tniczy.
Pomi¦dzy frakcjami terapii radionuklidowej zachowano odst¦py czasowe o dªu-
go±ci 8-12 tygodni. W czasie tych przerw pacjenci poddawani byli chemioterapii
CAPTEM. Ogóle informacje dotycz¡ce dawkowania aktywno±ci zawiera poni»-
sza tabela 2.4.

Tabela. 2.4: Dawkowanie aktywno±ci pacjentom w caªej terapii (ª¡cznie wszystkie kursy) oraz w
poszczególnych frakcjach.

Parametr Wszyscy Trzustka Jelita
Skumulowana aktywno±¢ [GBq]
w caªej terapii, mediana

26,5 25,5 27,3

�rednia aktywno±¢ [GBq] na
pojedynczy kurs, medianaa

6,5 6,4 6,9

a Obliczono dla ka»dego pacjenta ±redni¡ aktywno±¢ z jego kursów radioterapii, po
czym wzi¦to do tabeli median¦ tych warto±ci w badanej grupie.

Ka»dorazowo po podaniu pacjentom roztworu
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC, wy-

konywano, nie mniej ni» trzykrotnie, obrazowanie technik¡ SPECT-CT, w celu
okre±lenia rozkªadu aktywno±ci oraz ±ledzenia zmian jej koncentracji w wybra-
nych obszarach.

2.2.4 Pomiary metod¡ SPECT-CT

Informacje niezb¦dne do wykonania oblicze« dozymetrycznych u pacjentów pod-
dawanych radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej, pozyskano dokonuj¡c ilo-
±ciowej analizy obrazów diagnostycznych wykonanych metod¡ SPECT-CT (ang.
single photon emission computed tomography - computed tomography). Jest
to hybrydowa technika diagnostyczna, wykorzystuj¡ca obrazowanie przestrzen-
nego rozkªadu radiofarmaceutyku, poª¡czone z konwencjonaln¡ transmisyjn¡
rentgenowsk¡ tomogra�¡ komputerow¡. Metoda SPECT-CT wydaje si¦ najdo-
kªadniejsz¡ dla oceny kumulacji aktywno±ci w obszarach zainteresowania (VOI)
[101, 102, 103, 104]. Przewaga obrazowania trójwymiarowego nad planarnym
polega gªównie na mo»liwo±ci dokªadnego odwzorowania ksztaªtu poszczegól-
nych VOI a nie tylko konturów rzutu prostopadªego na pªaszczyzn¦ detektora.
Ponadto, obraz planarny ma charakter sumacyjny, tzn. liczba zlicze« w pikselu
jest sum¡ liczb zlicze« z caªej �grubo±ci� badanego obiektu. Z tego powodu,

24W sensie ±cisªym nale»aªoby powiedzie¢, »e nuklid 177Lu wraz z j¡drem 177Hf∗ stanowi¡
par¦ teranostyczn¡.
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ró»ne i rozª¡czne elementy ciaªa, le»¡ce na jednej prostej prostopadªej do detek-
tora, s¡ trudne do rozdzielenia na obrazie dwuwymiarowym (rzutowym).

Rysunek 2.26: Przewaga obrazowania przestrzennego (SPECT, 3D) nad planarnym z punktu widze-
nia analizy dozymetrycznej. Obraz planarny (2D) nie zawiera informacji o gª¦bi obiektu, a kolejne
elementy nakªadaj¡ si¦ na siebie. Pªaskie regiony zainteresowania (ROI, ang. region of interest)
zawieraj¡ sum¦ zlicze« pochodz¡c¡ od wszystkich obiektów gromadz¡cych radiofarmaceutyk. Ob-
razowanie wolumetryczne umo»liwia zde�niowanie rozª¡cznie poszczególnych VOI.

Nie bez znaczenia jest równie» zastosowanie korekcji atenuacji (pochªaniania)
dla obrazów SPECT-CT [105]. Korekcja pochªaniania ma za zadanie zniwelo-
wa¢ efekt osªabienia strumienia fotonów, docieraj¡cych do detektora z obszarów
poªo»onych w gª¦bi badanego obiektu. Z powodu zjawiska absorpcji fotonów,
liczba zlicze« rejestrowana z tych obszarów jest zani»ona. Transmisyjna to-
mogra�a komputerowa, wyznaczaj¡c przestrzenny rozkªad wspóªczynnika osªa-
bienia promieniowania, pozwala naªo»y¢ odpowiedni¡ poprawk¦ na atenuacj¦
strumienia fotonów i w efekcie otrzymywa¢ wiarygodne liczby zlicze« z ró»nych
obszarów [106].

Znajomo±¢ liczby zlicze« rejestrowanych z poszczególnych ROI/VOI nie jest
informacj¡ wystarczaj¡c¡ do wykonywania oblicze« dozymetrycznych. Modelo-
wanie dozymetrii wymaga m.in. znajomo±ci aktywno±ci zgromadzonej w intere-
suj¡cym obszarze. Aby przelicza¢ dane zbierane przez kamer¦ scyntygra�czn¡,
tj. liczby zlicze«, na aktywno±ci, nale»y przeprowadzi¢ odpowiedni¡ kalibracj¦
urz¡dzenia diagnostycznego i wyznaczy¢ tzw. wspóªczynnik kalibracji (CF, ang.
calibration factor). Wspóªczynnik ten zde�niowany jest jako [107]:

CF =
C

A · t

[
cps
Bq

]
(2.47)

gdzie C jest liczb¡ zlicze« rejestrowan¡ przez gammakamer¦ ze ¹ródªa o aktyw-
no±ci A w czasie rejestracji t.

Istnieje wiele szczegóªowych metod wyznaczania wspóªczynnika kalibracji.
Wspóªczynnik dany de�nicj¡ (2.47) wªa±ciwy jest wprost jedynie pomiarowi
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planarnemu. W technice SPECT gªowice kamery scyntygra�cznej wykonuj¡
obrót wokóª badanego obiektu a przestrzenny obraz jest rekonstruowany na
podstawie serii projekcji k¡towych. Co do zasady mo»liwe jest posªugiwanie
si¦ wspóªczynnikiem CF dla obrazowania planarnego równie» podczas analizy
obrazów SPECT, bowiem obrazowanie SPECT wykonywanie jest w zasadzie
na bazie serii obrazów planarnych [108]. Jednak wolumetryczny charakter me-
tody SPECT, a w szczególno±ci fakt poddawania surowych danych pomiaro-
wych procesowi matematycznej rekonstrukcji, przemawia na korzy±¢ osobnego
wyznaczania wspóªczynnika kalibracji dla metody obrazowania 3D. Wówczas
wspóªczynnik kalibracji przyjmuje posta¢ [109]:

CF =
C

t·n·V
AC

[
cps/ml
Bq/ml

]
(2.48)

gdzie C jest liczb¡ zlicze« w zrekonstruowanym VOI o obj¦to±ci V , t oznacza
czas akwizycji pojedynczej projekcji, n - liczb¦ projekcji k¡towych, za± AC odpo-
wiada koncentracji aktywno±ci w fantomie. Aby zachowa¢ spójno±¢ warunków
podczas wyznaczania CF w badaniach fantomowych i podczas analizy bada« pa-
cjentów, obrazowanie fantomu wykonano u»ywaj¡c takich samych protokoªów
akwizycji zarówno do kalibracji gammakamery jak i w praktyce klinicznej.

Do wykonania kalibracji gammakamery wykorzystywanej w omawianych ba-
daniach posªu»ono si¦ fantomem NEMA PET, z którego usuni¦to elementy sfe-
ryczne. Fantom wypeªniono wodnym roztworem zawieraj¡cym radioaktywny
lutet 177Lu o aktywno±ci 1 GBq. Wykonano akwizycj¦ SPECT-CT protoko-
ªem klinicznym opisanym poni»ej. Otrzymano warto±¢ wspóªczynnika kalibracji
CF = 3, 5

[
cps/ml
MBq/ml

]
.

Badania obrazowe pacjentom poddawanym leczeniu wykonywano dwugªo-
wicow¡, hybrydow¡ kamer¡ scyntygra�czn¡ sprz¦»on¡ z tomografem kompute-
rowym, model GE NM/CT 860 (International General Electric, General Elec-
tric Medical Systems, Haifa, Izrael). Pokrój ogólny urz¡dzenia diagnostycznego
zamieszczono poni»ej, natomiast skrócon¡ charakterystyk¦ wykorzystanej gam-
makamery zawiera tabela 2.5 na nast¦pnej stronie.

Rysunek 2.27: Dwugªowicowa gammakamera GE NM/CT 860, wykorzystana w opisywanych bada-
niach. �ródªo: © GE Healthcare, materiaªy producenta.
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Tabela. 2.5: Parametry konstrukcyjne gammakamery GE NM/CT 860. W tabeli uwzgl¦dniono
kolimator wykorzystany w prezentowanych badaniach.

Parametr Warto±¢
�rednica gantry 70 cm

Pr¦dko±¢ ruchu obrotowego

0,033 obr/min - 3 obr/min w ruchu
automatycznym
1 obr/min lub 3 obr/min w ruchu
manualnym

K¡t obrotu gantry 540◦

Krysztaª scyntylacyjny NaI(Tl)
Grubo±¢ krysztaªu 15,9 mm (5/8�)
Zakres energii 40-620 keV

Liczba fotopowielaczy
ª¡cznie 59, w tym:
53 o ±rednicy 76 mm
6 o ±rednicy 38 mm

U»yteczne pole widzenia 54 cm × 40 cm
Kolimator MEGPa

Ksztaªt otworu kolimatora heksagonalny
Rozmiar otworu kolimatorab 3 mm
Grubo±¢ przegrody kolimatora 1,05 mm
Wysoko±¢ kolimatora 58 mm

a MEGP = Medium Energy General Purpose, kolimator ±rednioenergetyczny ogólnego
przeznaczenia.

b W przypadku otworów o ksztaªcie sze±ciok¡ta, jest to dªu»sza przek¡tna.

Obrazowanie pacjentów badanych po otrzymaniu radiofarmaceutyku tech-
nik¡ SPECT/CT obejmowaªo obszar od postawy czaszki do miednicy. Akwizy-
cja wykonywana byªa z u»yciem kolimatorów o równolegªych otworach, ±rednio-
energetycznych ogólnego przeznaczenia (MEGP, ang. Medium Energy General
Purpose). W protokole akwizycji SPECT, przeprowadzanej metod¡ step-and-
shoot, wielko±¢ matrycy obrazu ustalona byªa na 128×128 pikseli, czas rejestra-
cji pojedynczej klatki wynosiª 25 sekund, liczba klatek 60, k¡t kroku 6◦. Okna
energetyczne detektorów gammakamery wy±rodkowane zostaªy na 113 keV oraz
208 keV, z szeroko±ci¡ odpowiednio 15% i 20%. Obrazowanie CT wykonano z
zastosowaniem algorytmów optymalizacji ekspozycji z nast¦puj¡cymi parame-
trami rekonstrukcji: macierz 512×512 pikseli, grubo±¢ warstwy 3,75 mm dla
korekcji pochªaniania, za± 2,5 mm do zastosowa« klinicznych (w tym dla celów
dozymetrii). Rekonstrukcja obrazów SPECT zostaªa wykonana metod¡ OSEM
(Ordered-Subset Expectation Maximization) z korekcj¡ pochªaniania (ang. At-
tenuation Correction, AC), rozpraszania (ang. Scatter Correction, SC) i odzy-
skiwania rozdzielczo±ci (ang. Resolution Recovery, RR). Okno energetyczne do
korekcji rozpraszania ustalono na poziomie 183 keV z szeroko±ci¡ 8%. Algorytm
RR zostaª zastosowany w celu ograniczenia efektu cz¦±ciowej obj¦to±ci (ang.
Partial Volume E�ect, PVE) [110, 111]. Efekt ten zwi¡zany jest z ograniczon¡
rozdzielczo±ci¡ przestrzenn¡ systemów obrazowania SPECT i jest szczególnie
istotny gdy elementy badanego obiektu posiadaj¡ rozmiary rz¦du rozdzielczo-
±ci urz¡dzenia rejestruj¡cego obraz. Zjawisko PVE wyst¦puje w postaci tzw.
zanieczyszcze« krzy»owych, czyli rozlania aktywno±ci pomi¦dzy ró»nymi ele-
mentami obrazu. Efekt cz¦±ciowej obj¦to±ci prowadzi zwykle do pozornego ob-
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ni»enia aktywno±ci rejestrowanej przez urz¡dzenie wzgl¦dem rzeczywistej warto-
±ci. Uwzgl¦dnienie PVE jest szczególnie istotne podczas wykonywania ilo±ciowej
analizy niewielkich obiektów, w przypadku dozymetrii narz¡dowej wpªyw tego
efektu jest pomijalny [112].

Diagnostyczne obrazy radiologiczne wn¦trza ciaªa pacjentów poddano ana-
lizie ilo±ciowej aby wyznaczy¢ warto±ci parametrów niezb¦dnych do wykonania
oblicze« dozymetrycznych. Do przeprowadzenia takiej analizy wykorzystano
oprogramowanie GE Dosimetry Toolkit (DT), dost¦pne na stacji diagnostycz-
nej Xeleris 4.0. Aplikacja Dosimetry Toolkit wykonuje swoje zadania na zbiorze
danych uprzednio przygotowanym w podprogramie Dosimetry Toolkit Prepa-
ration. Dziaªanie programu DT Preparation obejmuje przygotowanie wybra-
nych obrazów SPECT oraz CT, czyli kontrol¦ jako±ci tych obrazów oraz stopnia
dokªadno±ci ich nakªadania si¦ na siebie zarówno wewn¡trz jednego badania
SPECT/CT, jak równie» pomi¦dzy badaniami w kolejnych punktach czaso-
wych. Zgodno±¢ rejestracji obu modalno±ci w tym samym badaniu SPECT/CT
zazwyczaj byªa zadowalaj¡ca, w pojedynczych przypadkach wymagana byªa in-
terwencja u»ytkownika w postaci wykonania koniecznej transformacji, translacji
lub obrotu, jednego obrazu wzgl¦dem drugiego. Nieco gorzej wypadaªo dopa-
sowywanie kolejnych bada«, nast¦puj¡cych po sobie w odst¦pach czasu wyno-
sz¡cych ±rednio 6,03 h, 27,39 h, 83,56 h oraz 126,93 h od chwili podania ra-
diofarmaceutyku. Wst¦pna, automatyczna korejestracja obrazów wykonywana
byªa przez program DT Preparation metod¡ rejestracji sztywnej (ang. rigid
registration), czyli nakªadania na siebie struktur kostnych, pomi¦dzy skanami
CT pochodz¡cymi z ró»nych akwizycji. Ewentualne wzgl¦dne przemieszczenia
obrazów z kolejnych bada« korygowano, dopasowuj¡c je do siebie nawzajem
r¦cznie, ponownie za pomoc¡ przesuni¦¢ i obrotów jednych obrazów wzgl¦dem
innych. Zapewnienie optymalnej jako±ci korejestracji obrazów poddawanych
analizie stanowi kluczowy element przygotowania serii bada« obrazowych do
analizy wykonywanej przy u»yciu programu Dosimetry Toolkit.

Aplikacja DT przeznaczona jest do de�niowania obszarów zainteresowania
(VOI), wyznaczania ich obj¦to±ci oraz obliczania scaªkowanej po czasie aktywno-
±ci w tych obszarach (TIA, ang. Time-Integrated Activity) [113]. Otrzymany w
kroku poprzednim wspólny, referencyjny obraz SPECT/CT posªu»yª jako baza
do dokonania segmentacji (wydzielenia VOI) na poszczególne narz¡dy podda-
wane ocenie dozymetrycznej. Konturowanie obszarów zainteresowania przepro-
wadzono na obrazach CT, ze wzgl¦du na wy»sz¡ ich rozdzielczo±¢ i ªatwo±¢
jednoznacznego okre±lenia granic narz¡dów w porównaniu z obrazami SPECT.
Zakre±lanie granic narz¡dów wykonano za pomoc¡ narz¦dzia do rysowania wie-
lok¡tów na wybranej warstwie skanu CT, po czym integrowano powstaªy w ten
sposób zestaw pªaskich ROI w obj¦to±¢ VOI25. Do przeprowadzenia oceny dozy-
metrycznej wybrano w¡trob¦, jako narz¡d naturalnie gromadz¡cy radiofarma-
ceutyk w stopniu umiarkowanym oraz b¦d¡cy cz¦st¡ lokalizacj¡ zmian przerzu-
towych, nerki jako narz¡d krytyczny w omawianej terapii, ±ledzion¦, z powodu
najintensywniejszego naturalnego gromadzenia [114] oraz serce, z uwagi na bli-
sko±¢ w¡troby. Efekt konturowania w postaci zde�niowanych VOI przedstawia
rysunek poni»ej.

25Na ogóª kontury narz¡dów nie byªy zaznaczane na ka»dej warstwie, na której ów narz¡d
byª widoczny. W zale»no±ci od dynamiki zmian ksztaªtu wzdªu» danej osi, kontury rysowane
byªy �g¦sciej� (je»eli ksztaªt zmieniaª si¦ znacznie pomi¦dzy warstwami) lub �rzadziej�, przy
czym nie mniej ni» co 4-5 warstw (1-1,25 cm).



2.2. TERAPIA RADIONUKLIDOWA 71

Rysunek 2.28: Obrazy SPECT/CT z naªo»onymi VOI dla nerek, w¡troby oraz serca. Rysunek
prezentuje obrazy radiologiczne w trzech pªaszczyznach (od strony lewej do prawej): czoªowej (ko-
ronalnej), strzaªkowej (sagitalnej) oraz poprzecznej (transwersalnej). Model 3D obszarów zaintere-
sowania zamieszczono w ostatniej cz¦±ci ilustracji, po prawej stronie.

Na podstawie danych uzyskanych z 47 kursów terapii, którym poddano badan¡
grup¦ pacjentów, wyniki oceny dozymetrycznej otrzymano w liczbie 47 dla w¡-
troby, nerek i serca, natomiast w liczbie 32 dla ±ledziony, poniewa» pi¦cioro
pacjentów poddanych zostaªo uprzednio zabiegowi splenektomii.

Poza dozymetri¡ narz¡dow¡, wybrano 44 dominuj¡ce pod wzgl¦dem aktyw-
no±ci, patologiczne ogniska gromadzenia

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC, dla których

równie» przeprowadzono, tym razem uproszczone, modelowanie dozymetryczne,
otrzymuj¡c 129 wyników oblicze«. Konturowanie zmian ogniskowych przepro-
wadzono na obrazach SPECT, narz¦dziem do automatycznego zaznaczania VOI,
z progiem aktywno±ci ustalonym na warto±ci 40%. Uproszczenie oblicze« dla
zmian patologicznych polegaªo na pomini¦ciu udziaªu promieniowania γ w ra-
chunku dozymetrycznym. Z powodu braku odpowiednich struktur w programie
OLINDA/EXM, odpowiadaj¡cych zmianom chorobowym, obliczenia wykonano
stosuj¡c bezpo±rednio wzór zaimplementowany w modelu RADAR (zob. sekcja
2.2.5.1, równanie (2.50) i (2.51)). Zarówno otrzymane w niniejszej pracy wy-
niki, jak i dane literaturowe [115] wskazuj¡, »e wynikªe z takiego uproszczenia
niedoszacowanie dawki pochªoni¦tej nie przekracza 5% i jest tym mniejsze im
mniejszy obszar jest rozpatrywany.

Prawidªowo wykonana kontrola i korekta nakªadania si¦ obrazów z kolejno
nast¦puj¡cych po sobie poterapeutycznych bada« SPECT/CT pozwala automa-
tycznie przenosi¢ jednorazowo zde�niowane VOI pomi¦dzy badaniami. Dzi¦ki
temu, nie tylko znacznie skrócony zostaje czas potrzebny na zde�niowanie ob-
szarów zainteresowania w pojedynczym kursie terapii, lecz tak»e zachowana jest
staªa obj¦to±¢ VOI pomi¦dzy badaniami.

Dysponuj¡c obszarami zainteresowania, okre±lonymi w nie mniej ni» trzech26

punktach czasowych, program Dosimetry Toolkit dokonuje obliczenia aktywno-
±ci zgromadzonej w ka»dym zde�niowanym obszarze zainteresowania, wyznacza

26Aplikacja DT nie przyjmuje mniejszej liczby skanów SPECT/CT; do ±ledzenia dynamiki
zmian aktywno±ci w VOI wymagane jest od 3 do 5 bada«.
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tzw. residence time27 radiofarmaceutyku, czyli:

τ =
Ã

A0
[h] (2.49)

jak równie» rysuje wykres zmian zgromadzonej aktywno±ci pomi¦dzy punktami
pomiarowymi. Ko«cowy efekt pracy aplikacji Dosimetry Toolkit przedstawia
poni»sza ilustracja.

Rysunek 2.29: Podsumowanie analizy wykonanej przez program Dosimetry Toolkit. Rysunek przed-
stawia koronalne obrazy SPECT w kolejnych odst¦pach czasu od chwili podania radiofarmaceutyku
z zaznaczonymi konturami obszarów zainteresowania. Wykres ilustruje zmiany aktywno±ci w tych
obszarach, natomiast tabelka obok wykresu zawiera residence time (w godzinach) dla ka»dego VOI.

Szczegóªowe informacje, w tym: dane antropomor�czne pacjenta, caªkowit¡
podan¡ aktywno±¢, dat¦ i godzin¦ poszczególnych akwizycji, liczby zlicze« z
ka»dego obszaru zainteresowania, obj¦to±ci VOI, aktywno±ci w VOI, efektywne
okresy póªtrwania, zawiera plik typu .slk, generowany na zako«czenie dziaªania
programu DT.

Wyznaczenie efektywnego czasu poªowicznego zaniku radionuklidu w orga-
nizmie na podstawie aktywno±ci w okre±lonych chwilach czasu, odbywa si¦ do-
pasowanie krzywej zaniku do punktów pomiarowych. W aplikacji Dosimetry
Toolkit wykonano dopasowanie metod¡ monoeksponencjaln¡, tzn. tak¡, w któ-
rej punkty pomiarowe dopasowywane s¡ do krzywej w postaci:

f(x) = Ae−Bx

poprzez wyznaczenie staªych A oraz B.

27Pomimo stara«, autor nie dotarª do polskiego odpowiednika zwrotu residence time; zna-
leziono sformuªowania bliskoznaczne, takie jak: czas przebywania, czas pozostawania, czas
obecno±ci, czas utrzymania.
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Dane wyeksportowane z aplikacji GE Dosimetry Toolkit wykorzystano jako
informacje wej±ciowe dla programu OLINDA/EXM, w którym zostaªy przepro-
wadzone obliczenia dawek narz¡dowych [112].

2.2.5 Wyznaczanie rozkªadów dawki

Modelowanie dozymetryczne wykonano w oparciu o dane otrzymane z analizy
ilo±ciowej obrazów diagnostycznych, u»ywaj¡c komercyjnego oprogramowania
OLINDA/EXM [116, 117] w wersji 2.1. Nazwa programu jest akronimem od ang.
Organ Level Internal Dose Assessment/Exponential Modelling, który zdradza
jego przeznaczenie i wi¦kszo±¢ istotnych cech. Rdze« obliczeniowy programu
OLINDA/EXM stanowi matematyczny model RADAR (ang. Radiation Dose
Assessment Resource) [118, 119, 120], b¦d¡cy syntez¡ wcze±niejszych schematów
dozymetrycznych: MIRD (ang. Medical Internal Radiation Dose) [121] oraz
modelu autorstwa ICRP [122, 123].

2.2.5.1 Model RADAR

Fundamentalnym równaniem, wedªug którego, przynajmniej koncepcyjnie, ob-
liczana jest dawka pochªoni¦ta wg modelu RADAR jest [119]:

D = N ·DF [Gy] (2.50)

gdzie N jest liczb¡ przemian promieniotwórczych zachodz¡cych w obszarze ¹ró-
dªowym, za± DF jest wspóªczynnikiem dawki (ang. dose factor). Obszarem
¹ródªowym jest obj¦to±¢ gromadz¡ca radiofarmaceutyk, stanowi¡ca ¹ródªo pro-
mieniowania z punktu widzenia obszaru tarczowego, dla którego obliczana jest
dawka pochªoni¦ta. Wspóªczynnik DF de�niowany jest poprzez:

DF =

k
∑
i

niEiφi

m

[
Gy
Bq · s

]
(2.51)

gdzie k jest staª¡ proporcjonalno±ci, ni oznacza liczb¦ cz¡stek emitowanych z
energi¡ E emitowanych w rozpadzie j¡drowym, E odpowiada emitowanej energii
w przeliczeniu na przemian¦ j¡drow¡, φ denotuje frakcj¦ pochªoni¦t¡, tj. uªamek
energii emisji j¡drowej, która zostaje zaabsorbowana w obszarze tarczowym,
natomiast symbol m posiada interpretacj¦ masy obszaru tarczowego.

Czynnik N odpowiada aktywno±ci skumulowanej Ã [118], która okre±lona
jest w modelu MIRD nast¦puj¡c¡ formuª¡ [121]:

Ã =

∫ TD

0

A(rS , TD) dt [Bq · s] (2.52)

gdzie A(rS , TD) jest funkcj¡ aktywno±ci w obszarze ¹ródªowym rS , za± TD jest
okresem czasu, dla którego wyznaczana jest aktywno±¢ skumulowana. Bior¡c
górn¡ granic¦ caªkowania równania (2.51) w niesko«czono±ci aktywno±¢ skumu-
lowana w arbitralnym obszarze otrzymuje posta¢[124, 125]:

Ã =

∫ ∞
0

A0e
−λeft dt = −A0e

−λeft

λef

∣∣∣∣∞
0

=
A0

λef
(2.53)
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W powy»szym zapisie symbol A0 oznacza aktywno±¢ w obszarze ¹ródªowym w
chwili t = 0, tzn. w chwili rozpocz¦cia obserwacji, natomiast λef jest efektywn¡
staª¡ rozpadu. Efektywna staªa rozpadu posiada identyczn¡ de�nicj¦ operacyjn¡
jak ��zyczna� (bezprzymiotnikowa) staªa rozpadu, je»eli w jej de�nicji u»yty
zostanie efektywny okres póªtrwania:

λef =
ln 2

T ef
1/2

[
s−1
]

(2.54)

Efektywny okres póªtrwania T ef
1/2 uwzgl¦dnia podwójn¡ przyczyn¦ zmniejsza-

nia si¦ liczby j¡der promieniotwórczych w czasie: �zyczny rozpad promienio-
twórczych oraz eliminacj¦ biologiczn¡ radiofarmaceutyku zachodz¡c¡ na skutek
aktywno±ci metabolicznej, biochemicznej i �zjologicznej. Efektywny okres po-
ªowicznego zaniku dany jest wzorem:

T ef
1/2 =

T �z
1/2 · T

biol
1/2

T biol
1/2 + T �z

1/2

[s] (2.55)

w którym T �z
1/2 i T

biol
1/2 oznacza odpowiednio �zyczny oraz biologiczny okres póªtr-

wania. Efektywny okres póªtrwania radionuklidu 177Lu w tkankach i narz¡dach
pacjentów wyznaczany byª, wraz z aktywno±ci¡ A0 zgromadzon¡ w VOI, przy
u»yciu oprogramowania dost¦pnego na stacji diagnostycznej, tj. GE Dosimetry
Toolkit, jak opisano wy»ej.

Wspóªczynnik dawki, wyst¦puj¡cy w modelu RADAR, jest z kolei analogiem
czynnika S(rT ← rS , t) obecnego w schemacie MIRD. Czynnik ten posiada de�-
nicj¦ bli¹niaczo podobn¡ do równania (2.50) z wyj¡tkiem stosowania odmiennej
symboliki zapisu. Elementem najbardziej kªopotliwym w de�nicji DF wydaje
si¦ frakcja pochªoni¦ta φ. Zale»y ona w du»ej mierze od stosunków geometrycz-
nych zachodz¡cych pomi¦dzy obszarem ¹ródªowym a tarczowym. Warto±ci tej
zmiennej okre±lane s¡ na podstawie symulacji Monte Carlo przeprowadzanych
na radiobiologicznych modelach ciaªa ludzkiego. Modele ciaªa ludzkiego i jego
komponentów rozwijane na potrzeby dozymetrii promieniowania pochodz¡cego
ze ¹ródeª wewn¦trznych rozwijane s¡ od dziesi¦cioleci. Pierwszy �Standardowy
Czªowiek� zostaª zaprezentowany w roku 1949. W roku 1963, ci¡gle rozwijany
model, otrzymaª now¡ nazw¦ �Czªowieka Referencyjnego� za± w 1975 doczekaª
si¦ obszernego raportu [126], szczegóªowo opisuj¡cego jego anatomiczne, mor-
fologiczne oraz �zjologiczne cechy. Dalszy rozwój czªekoksztaªtnego fantomu
dla oblicze« i modelowania dozymetrycznego przyniósª efekt w postaci raportu
ICRP o numerze 89 [127], w którym zgromadzono dane referencyjne dla modelu
»e«skiego i m¦skiego organizmu w sze±ciu wariantach wiekowych: noworodka,
osoby w pierwszym roku »ycia, pi¦ciolatka, dziesi¦ciolatka, pi¦tnastolatka i czªo-
wieka dorosªego. Masy narz¡dów zaimplementowane w programie OLINDA-
/EXM w wersji 2.1 pochodz¡ z tego wªa±nie raportu. Oczywi±cie w praktyce
»aden czªowiek nie jest organizmem referencyjnym, zarówno pod wzgl¦dem bu-
dowy jak i funkcjonowania. Ró»nice pomi¦dzy mas¡ narz¡dów wewn¦trznych
obecnych u leczonych pacjentów a tymi wzi¦tymi do oblicze« wykonywanych w
programie OLINDA/EXM zostaªy zniwelowane za pomoc¡ wspóªczynnika pro-
porcjonalno±ci28:

K =
mmodel

mfakt
(2.56)

28Uzasadnienie postaci wspóªczynnika opiera si¦ obserwacji, »e w modelu RADAR (zob.
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gdzie mmodel oznacza mas¦ narz¡du wg odpowiedniego modelu radiobiologicz-
nego (ICRP 89), natomiast mfakt jest mas¡ faktyczn¡ danego narz¡du u indy-
widualnego pacjenta. Masy narz¡dów wyznaczono na podstawie obj¦to±ci VOI,
odpowiadaj¡cych poszczególnym analizowanym narz¡dom, na obrazach CT i
g¦sto±ci narz¡dów zaczerpni¦tych z literatury [128, 129, 130]. W ten sposób
dozymetria modelowa nabiera cech dozymetrii indywidualnej, bazuj¡cej na ob-
razach radiologicznych.

Dozymetria promieniowania γ wymaga okre±lenia frakcji absorbowanej φ,
wyst¦puj¡cej w czynniku DF równania (2.49) dla ka»dej pary skªadaj¡cej si¦ z
narz¡du ¹ródªowego i tarczowego. W przypadku dozymetrii od niskoenergetycz-
nego promieniowania β−, warto±¢ zmiennej φ na ogóª mo»e by¢ z powodzeniem
przyjmowana jako równa 1 [121, 125]. Zaªo»enie takie jest tym wªa±ciwsze im
ni»sza jest energia emitowanych cz¡stek β−, tzn. im krótszy jest zasi¦g tych
cz¡stek w tkance wzgl¦dem jej rozmiarów. Maksymalny zasi¦g cz¡stek β− po-
chodz¡cych z emisji j¡drowej 177Lu wynosi 2,2 mm, natomiast zasi¦g ±redni 0,67
mm [131, 132]. Obliczenia dozymetryczne uwzgl¦dniaj¡ce jedynie promieniowa-
nie beta, przy zastosowaniu podstawienia φ = 1 ulegaj¡ niebywaªemu uprosz-
czeniu, pozwalaj¡cemu wykonywa¢ je nawet na kartce papieru lub w arkuszu
kalkulacyjnym. R¦czne wykonywanie takich oblicze« mo»e by¢ w pewnych oko-
liczno±ciach konieczno±ci¡, szczególnie w sytuacji gdy model radiobiologiczny nie
dysponuje odpowiednikiem obszaru gromadz¡cego radiofarmaceutyk w ustroju
pacjenta, np. guza nowotworowego. W takich przypadkach, uproszczone ob-
liczenia wg modelu RADAR wymagaj¡ okre±lenia jedynie aktywno±ci zgroma-
dzonej w danym VOI, jego masy, efektywnego okresu póªtrwania radionuklidu
i energii emitowanego promieniowania.

Wielko±¢ Ei w de�nicji (2.50) oznacza energi¦ uwolnion¡ w i-tym przej±ciu
j¡drowym29, natomiast ni jest liczb¡ przej±¢ j¡drowych o energii Ei przypadaj¡-
cych na jedn¡ przemian¦ j¡drow¡. Iloczyn analogicznych zmiennych w modelu
MIRD, de�niuje u»yteczn¡ wielko±¢ [121]:

∆i = niEi

[
J

Bq · s

]
(2.57)

(w oryginalnym sformuªowaniu modelu MIRD wyst¦puj¡ inne symbole, które
tutaj nie zostaj¡ wprowadzone dla jasno±ci wywodu). Wielko±¢ ∆i odpowiada
wi¦c ±redniej energii i-tego przej±cia w przeliczeniu na przemian¦ j¡drow¡. O ile
taka de�nicja ∆i jest dobrze okre±lona dla promieniowania γ o widmie dyskret-
nym, to jej odpowiednik dla przypadku promieniowania β− nale»y odpowiednio
zmody�kowa¢.

równania (2.49) i (2.50)):

D ∝
1

m
sk¡d:

Dmodel

Dfakt

=
mfakt

mmodel

=⇒ Dfakt = Dmodel ·
mmodel

mfakt

29Raport komitetu MIRD nr 21 [121] przestrzega wyra¹nego rozró»nienia pomi¦dzy przej-
±ciem j¡drowym (nuclear transition) a przemian¡ j¡drow¡ (nuclear transformation). Przej±cie
dotyczy zmiany stanu energetycznego j¡dra atomowego, która mo»e nast¦powa¢ z towarzy-
szeniem emisji wielu kwantów γ, natomiast przemiana promieniotwórcza prowadzi do zmiany
skªadu j¡dra atomowego. W ogólno±ci jednej przemianie j¡drowej, towarzyszy¢ mo»e kilka
przej±¢.
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�rednia energia emisji cz¡stki β−, wielko±¢ istotna dla oblicze« dozymetrycz-
nych w terapii radionuklidowej, okre±lona jest wzorem:

Ē =
∑
i

Pi 〈Ei〉 [J] (2.58)

w którym Pi oznacza prawdopodobie«stwo wyst¡pienia emisji cz¡stki o u±red-
nionej po widmie energii 〈Ei〉. �rednia warto±¢ widma energetycznego β−, otrzy-
mywana jest wedªug [121]:

〈E〉 =

∫ Emax

0

P (E)E dE∫ Emax

0

P (E) dE

[J] (2.59)

gdzie P (E) jest rozkªadem energetycznym (widmem) emitowanych cz¡stek, za±
Emax oznacza kra«cow¡ energi¦ widma. Wyznaczona w ten sposób energia Ē
elektronów emitowanych przez radionuklid 177Lu wynosi ok. 147 keV [133, 134].
Okre±lone zostaªy zatem wszystkie wielko±ci, którymi operuje model dozyme-
tryczny RADAR.

W tym miejscu doprowadzono do ko«ca omawianie materiaªów i metod wy-
korzystanych w zakresie radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej a tym samym
wyczerpano tre±¢ rozdziaªu drugiego.



Rozdziaª 3

Wyniki

W tym rozdziale przedstawione zostan¡ wyniki bada« prezentowanych w roz-
prawie.

3.1 Brachyterapia HDR - Warszawa

Wyniki symulacji Monte Carlo oraz pierwotnego pomiaru w ukªadzie ekspery-
mentalnym zªo»onym z detektora ArcCHECK i fantomu BrachyPlug, przedsta-
wiono na poni»szym wykresie.

Rysunek 3.1: Znormalizowane do maksimum wyniki pomiaru (kolor czerwony) oraz symulacji Monte
Carlo (kolor szary). O± pozioma reprezentuje numer diody, natomiast o± pionowa - warto±¢ przypi-
san¡ do danej diody, wyra»on¡ jako % warto±ci maksymalnej w danym zbiorze.

Wyniki oblicze« Monte Carlo jak i wyniki pomiarów wykazuj¡ podobne ce-
chy, np. identyczn¡ periodyczno±¢. Symulacja, której wyniki przedstawiono na
powy»szym wykresie dokªadnie odpowiada planowi leczenia. Wynik pomiaru,
wykazuj¡cy przesuni¦cie wzgl¦dem symulacji sugeruje znaczn¡ rozbie»no±¢ kon-
�guracji pomiarowej w porównaniu z modelem obliczeniowym. Nast¦pny wykres

77
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przedstawia te same dane po dopasowaniu, polegaj¡cym na naªo»eniu na sie-
bie maksimów obu zbiorów danych i odrzuceniu elementów pozostaj¡cych �bez
pary�.

Rysunek 3.2: Wyniki symulacji Monte Carlo i pomiaru wykonanego w NIO w Warszawie, po do-
pasowaniu maksimów w obu zbiorach i odrzuceniu pozostaªych, niesparowanych elementów (zob.
miniatura w prawym górnym rogu). Odrzucono 266 punktów z ka»dego zbioru.

Znajomo±¢ budowy detektora ArcCHECK, pozwala oszacowa¢ wielko±¢ prze-
suni¦cia fantomu w detektorze na podstawie przedstawionych wyników. Otó»
maksima przesuni¦te s¡ �w fazie� o cztery �okresy� a ka»dy skok ±rubowej li-
nii diod detektora wynosi 1 cm. Zatem diody wskazuj¡ce warto±¢ maksymaln¡
oddalone s¡ od siebie o ok. 4 cm. T¦ zmian¦ wspóªrz¦dnych wprowadzono
do skryptu symulacji i wykonano obliczenia przy pozostaªych warunkach nie
zmienionych.

Rysunek 3.3: Wyniki symulacji Monte Carlo dopasowanej do rzeczywistej realizacji planu leczenia
podczas eksperymentalnego napromieniania fantomu BrachyPlug w NIO w Warszawie.
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Podstawowe parametry zbiorczo opisuj¡ce zarówno dane pomiarowe i oblicze-
niowe zestawiono w poni»szej tabeli.

Tabela. 3.1: Podstawowe parametry opisuj¡ce zbiory warto±ci otrzymane w pomiarze oraz obliczone
w symulacji Monte Carlo.

Parametr Eksperyment Symulacja
�rednia 19,92% 20,45%
Odchylenie standardowe 21,3% 22,59%
Wzgl¦dne odchylenie
standardowe

1,07 1,1

�rednie odchylenie
bezwzgl¦dne

16,03% 17,09%

Mediana 10,06% 9,67%
Pierwszy kwartyl 6,33% 5,93%
Trzeci kwartyl 24,74% 26,05%
Warto±¢ najmniejsza 2,37% 1,8%

Poni»ej zilustrowano warto±ci przynale»ne poszczególnym elementom detekcyj-
nym urz¡dzenia ArcCHECK, w pomiarze i w symulacji, na pªaszczy¹nie pomiar-
symulacja. Prost¡ na wykresie dopasowano metod¡ najmniejszych kwadratów.
Warto±¢ rP - wspóªczynnik korelacji liniowej Pearsona, za± ρS - wspóªczynnik
korelacji rang Spearmana.

Rysunek 3.4: Wykres przedstawiaj¡cy wyniki do±wiadczalnego napromieniania fantomu BrachyPlug
w detektorze ArcCHECK (eksperyment warszawski) oraz oblicze« Monte Carlo przeprowadzonych
na jego cyfrowym modelu. Wspóªrz¦dne ka»dego punktu na pªaszczy¹nie odpowiadaj¡ warto±ci
zmierzonej dla danej diody (x) oraz warto±ci obliczonej dla tej samej diody (y).
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Ró»nice warto±ci przypisanych do poszczególnych diod w symulacji Monte
Carlo (MC) oraz zarejestrowanych w pomiarze, zarówno absolutne jak i
wzgl¦dne, przedstawia rysunek poni»ej.

Rysunek 3.5: Ró»nice warto±ci pomi¦dzy pomiarem w detektorze ArcCHECK a obliczeniami Monte
Carlo dla kolejnych diod. W cz¦±ci A. przedstawiono ró»nice bezwzgl¦dne, natomiast w cz¦±ci B. -
ró»nice wzgl¦dne w odniesieniu do warto±ci zmierzonych. (Oznaczenia: SD = odchylenie standar-
dowe; Q1/Q3 = pierwszy kwartyl/trzeci kwartyl.

Za pomoc¡ skryptu stworzonego w j¦zyku Python, wersja 3.11.3, z wykorzy-
staniem bibliotek scipy, numpy oraz matplotlib wygenerowano dwuwymiarowe
obrazy rozkªadu warto±ci zmierzonych oraz wyznaczonych numerycznie. Kolor
ka»dego piksela odpowiada konkretnej warto±ci wedªug skali kolorystycznej jet.

Rysunek 3.6: Dwuwymiarowe mapy rozkªadu warto±ci przypisanych do diod w pomiarze (cz¦±¢ A.)
oraz w symulacji (cz¦±¢ B.). Rozdzielczo±¢ map, 21×66 pikseli, wynika z konstrukcji fantomu. Skala
kolorystyczna, wspólna dla obu map, zamieszczona zostaªa z prawej strony.

Mapy, takie jak powy»sze lub generowane podczas pomiaru w detektorze Arc-
CHECK (rys. 2.14), powstaj¡ poprzez rozwini¦cie i naªo»enie na pªaszczyzn¦
powierzchni hipotetycznego walca, na której le»¡ diody detekcyjne. Przeci¦-
cie powierzchni bocznej tego walca przebiega od pierwszej do ostatniej diody,
wzdªu» najni»ej poªo»onej kraw¦dzi.

Ró»nice pomi¦dzy warto±ciami zmierzonymi a wyznaczonymi numerycznie
przedstawiono równie» w postaci mapy subtrakcyjnej, powstaªej w wyniku od-
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j¦cia warto±ci obliczonych od warto±ci eksperymentalnych i umieszczeniu tych
ró»nic na skali kolorystycznej. U»ywaj¡c tego samego skryptu, którym stwo-
rzono mapy z rys. 3.6, wygenerowano odpowiedni¡ map¦ subtrakcyjn¡.

Rysunek 3.7: Wynik odj¦cia obrazu z rys. 3.6 B. od 3.6 A. Skala dostosowana do zakresu warto±ci
ró»nic wyst¦puj¡cych mi¦dzy mapami (maksymalna 17,19%, minimalna -18,53%).

Obraz na mapie subtrakcyjnej mo»e sugerowa¢ przeoczony podczas wykony-
wania eksperymentu obrót fantomu, a w konsekwencji równie» ukªadu ¹ródeª,
wzgl¦dem diod detektora ArcCHECK. Podejrzenie takie uzasadnia si¦ obser-
wacj¡ pewnej �antysymetrii� obrazu subtrakcyjnego wzgl¦dem linii przeci¦cia
mapy - ró»nice dodatnie wyst¦puj¡ po jednej stronie, natomiast ró»nice ujemne
po drugiej. Pewna (nieokre±lona) rotacja zmierzonego rozkªadu wzgl¦dem sy-
mulowanego mo»e dostarcza¢ wyja±nienia obserwowanego obrazu.

W nast¦pnej kolejno±ci omówione zostan¡ wyniki serii pomiarów wykona-
nych w Centrum Onkologii w Bydgoszczy.

3.2 Brachyterapia HDR - Bydgoszcz

Eksperyment realizuj¡cy taki sam plan leczenia w analogicznych warunkach
jak w do±wiadczeniu pilota»owym, powtórzono trzydziestokrotnie w Zakªadzie
Brachyterapii Centrum Onkologii w Bydgoszczy. Wyniki wszystkich pomiarów
zgromadzono na wykresie.

Rysunek 3.8: Wykres przedstawia wyniki zebrane w serii eksperymentalnych napromienia« fantomu
BrachyPlug w detektorze ArcCHECK. Na wykres skªada si¦ 41580 punktów pomiarowych, po 30
dla ka»dej z diod. Lini¡ ci¡gª¡ w kolorze zielonym (bez przypisanych punktów) zaznaczono przebieg
wyników symulacji Monte Carlo planu leczenia.
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Obliczono warto±ci ±rednie dla ka»dej diody, na bazie wyników otrzymanych
zarówno w pomiarach jak i w obliczeniach numerycznych. Zestawienie tych
u±rednionych warto±ci zamieszczono na wykresie rozproszeniowym. Ilustracja
poni»sza zostaªa wykonana w sposób analogiczny jak rys. 3.4.

Rysunek 3.9: Zestawienie u±rednionych wyników serii 30 pomiarów (o± X) oraz 30 symulacji (o± Y ).
Na obszar wykresu naªo»ono warto±ci wspóªczynników korelacji liniowej Pearsona rP oraz korelacji
rang Spearmana ρS.

Ró»nice warto±ci pomiarowych i obliczonych pomi¦dzy ±rednimi w serii eks-
perymentów i serii symulacji przedstawiono na poni»szym wykresie.

Rysunek 3.10: Ró»nice x̄pomi − x̄MC
i pomi¦dzy u±rednionymi dla diod detektora ArcCHECK wyni-

kami serii pomiarów i symulacji numerycznych.
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Wyniki zaprezentowane na wykresie 3.10 przedstawiono tak»e w formie histo-
gramu zamieszczonego poni»ej.

Rysunek 3.11: Histogram ró»nic warto±ci ±rednich zarejestrowanych przez poszczególne diody w
serii do±wiadcze« oraz warto±ci ±rednich z serii symulacji Monte Carlo. Linia ª¡czy szczyty sªupków
histogramu.

Kolorystyczne diagramy u±rednionego rozkªadu warto±ci w do±wiadczeniach
oraz symulacjach zawieraj¡ poni»sze rysunki.

Rysunek 3.12: Ilustracja pªaszczyznowego rozkªadu u±rednionych wielko±ci zarejestrowanych przez
diody detektora ArcCHECK oraz przypisanych im w obliczeniach. Podobnie jak na ilustracji 3.6,
ka»dy piksel odpowiada jednej diodzie, a jego kolor - warto±ci dawki procentowej.

Wykonana zostaªa równie» subtrakcja obrazów przedstawionych powy»ej. �red-
nie wyniki oblicze« numerycznych odejmowano od ±rednich wyników pomiarów
w parach diod. Rezultaty przedstawiono na nast¦pnej ilustracji.
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Rysunek 3.13: Obrazy powstaªe na skutek odejmowania map z rys. 3.12 A. i B. Skala w cz¦±ci
A dobrana zostaªa do maksymalnych warto±ci wyst¦puj¡cych w zbiorze, natomiast w cz¦±ci B.
pozostawiono j¡ tak¡ sam¡ jak na ilustracji 3.7 dla bezpo±redniego porównania.

Przeprowadzono równie» testowanie statystyczne dla ka»dej pary diod na
zbiorach warto±ci otrzymanych w pomiarach i w symulacjach Monte Carlo.
Wybrano do tego celu nieparametryczny test U Manna-Whitneya. Niezale»-
nie otrzymane zbiory danych pomiarowych i obliczeniowych, zebrano w plikach
tekstowych pomiar.txt oraz model.txt w taki sposób, »eby kolejne wiersze
zawieraªy warto±ci przypisane diodom odpowiednio w kolejnych pomiarach i
symulacjach. Na tak przygotowanych danych wykonano test U, korzystaj¡c z
funkcji mannwhitneyu() dost¦pnej w bibliotece scipy j¦zyka Python.

Rysunek 3.14: Wyniki testu U Manna-Whitneya dla serii 30 wyników pomiaru oraz 30 wyników
symulacji w parach diod. Ka»dy punkt naniesiony na wykres odpowiada warto±ci p testu przepro-
wadzonego dla dwóch grup wyników poszczególnych diod: serii pomiarowej oraz serii obliczeniowej.
Czerwona linia przebiega na wysoko±ci poziomu istotno±ci testu α = 0, 05.
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Hipotez¡ zerow¡ testu jest identyczno±¢ rozkªadów zmiennych w analizowanych
próbach:

H0 : F1 = F2

Wynik testu przekraczaj¡cy poziom istotno±ci otrzymano w 1267 parach diod.
Dla tych par nie stwierdzono podstaw do odrzucenia hipotezy zerowej, co ozna-
cza brak istotnych statystycznie ró»nic pomi¦dzy u±rednionymi wynikami serii
pomiarów i symulacji.

3.3 Radionuklidowa radioterapia wewn¦trzna

Wyniki generowane s¡ przez program OLINDA/EXM w postaci raportu, za-
wieraj¡cego list¦ narz¡dów i przypisane im równowa»niki dawki w [mSv/MBq]
od promieniowania α, β, γ oraz ª¡cznie. Otrzymane w ten sposób wyniki dla
w¡troby, nerek i ±ledziony w poszczególnych kursach terapii (frakcjach) przed-
stawiono w tabelach 3.2-3.4.

Tabela. 3.2: Wyniki oblicze« dozymetrycznych dla w¡troby u pacjentów poddawanych radionukli-

dowej radioterapii wewn¦trznej z u»yciem
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC.

Pacjent
Frakcja
terapii

Atot [MBq]a A0 [MBqb] D̃ [Gy/MBq]c D [Gy]d

1.
I
II
III

5960
7447
4081

308
196
326

3, 4 · 10−4

1, 7 · 10−4

8, 1 · 10−4

2,0
1,3
3,3

2.
I
II
III

7386
6011
5933

333
193
106

1, 5 · 10−4

1, 3 · 10−4

1, 5 · 10−4

1,1
0,8
0,9

3.
I
II
III

7982
5311
4181

6
58
91

1, 4 · 10−5

2, 3 · 10−5

9, 0 · 10−5

0,1
0,1
0,4

4.
I
II
III

7901
3741
2724

189
99
77

1, 6 · 10−4

1, 5 · 10−4

1, 4 · 10−4

1,3
0,6
0,4

5.
I
II
III

5408
2935
3428

334
120
164

2, 0 · 10−4

2, 7 · 10−4

1, 6 · 10−4

1,1
0,6
0,5

6.
I
II
III

7983
3747
2724

635
366
118

3, 1 · 10−4

4, 2 · 10−4

8, 2 · 10−5

2,5
0,2
1,6

7.
I
II

7751
7586

1488
318

7, 2 · 10−4

1, 4 · 10−4
5,6
1,1

8.
I
II
III

7384
5951
4987

790
136
118

2, 8 · 10−4

1, 0 · 10−4

1, 0 · 10−4

2,1
0,6
0,5

9.
I
II

7496
7475

2316
331

6, 5 · 10−4

1, 6 · 10−4
4,8
1,2

10.
I
II

7691
7219

215
165

3, 1 · 10−4

3, 4 · 10−4
2,4
2,5
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Ci¡g dalszy tabeli 3.2

Pacjent
Frakcja
terapii

Atot
a[MBq] A0 [MBq]b D̃ [Gy/MBq]c D [Gy]d

11.
I
II
III

7419
6321
7460

838
521
642

3, 9 · 10−4

8, 4 · 10−4

3, 2 · 10−4

2,9
5,3
2,4

12.
I
II
III

7544
6073
5011

295
192
144

1, 4 · 10−4

9, 7 · 10−5

6, 8 · 10−5

1,1
0,6
0,3

13.

I
II
III
IV

7384
7513
7623
2395

2452
618
539
239

1, 9 · 10−3

4, 9 · 10−4

4, 4 · 10−4

8, 2 · 10−4

13,8
3,7
3,4
2,0

14.
I
II
III

7379
7464
7460

2361
689
693

2, 0 · 10−3

6, 1 · 10−4

5, 6 · 10−4

14,9
4,5
4,2

15.
I
II

7384
7586

369
103

1, 5 · 10−4

4, 3 · 10−5
1,1
0,3

16.
I
II
III

7384
7480
4971

490
96
93

3, 3 · 10−4

6, 7 · 10−5

1, 3 · 10−4

2,4
0,5
0,7

17.
I
II

6211
7451

1919
1148

1, 3 · 10−3

7, 4 · 10−4
8,3
5,5

a Atot - caªkowita aktywno±¢ podana pacjentowi w kursie terapeutycznym
b A0 - aktywno±¢ zgromadzona w narz¡dzie
c D̃ - dawka pochªoni¦ta na jednostk¦ podanej aktywno±ci D/Atot
d D - dawka pochªoni¦ta w narz¡dzie

Tabela. 3.3: Wyniki oblicze« dozymetrycznych dla nerek u pacjentów poddawanych radionuklidowej

radioterapii wewn¦trznej z u»yciem
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC.

Pacjent
Frakcja
terapii

Atot [MBq]a A0 [MBqb] D̃ [Gy/MBq]c D [Gy]d

1.
I
II
III

5960
7447
4081

128
197
123

1, 2 · 10−4

7, 5 · 10−4

1, 9 · 10−4

0,7
5,6
7,7

2.
I
II
III

7386
6011
5933

269
206
226

4, 1 · 10−4

3, 6 · 10−4

5, 7 · 10−4

3,1
2,2
3,4

3.
I
II
III

7982
5311
4181

6
93
112

8, 3 · 10−5

3, 0 · 10−4

4, 8 · 10−4

0,7
1,6
2,0

4.
I
II
III

7901
3741
2724

180
113
124

5, 0 · 10−4

3, 7 · 10−4

1, 4 · 10−3

3,9
1,4
3,9
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Ci¡g dalszy tabeli 3.3.

Pacjent
Frakcja
terapii

Atot [MBq]a A0 [MBqb] D̃ [Gy/MBq]c D [Gy]d

5.
I
II
III

5408
2935
3428

170
86
139

3, 3 · 10−4

5, 7 · 10−4

5, 8 · 10−4

1,8
1,7
2,0

6.
I
II
III

7983
3747
2724

237
246
104

3, 9 · 10−4

9, 8 · 10−5

3, 0 · 10−4

3,1
0,3
0,7

7.
I
II

7751
7586

88
231

1, 8 · 10−4

3, 0 · 10−4
1,4
2,3

8.
I
II
III

7384
5951
4987

596
174
121

1, 0 · 10−3

3, 9 · 10−4

4, 8 · 10−3

8,0
2,3
2,4

9.
I
II

7496
7475

72
354

1, 2 · 10−4

4, 4 · 10−4
0,9
3,3

10.
I
II

7691
7219

122
165

2, 7 · 10−4

3, 4 · 10−4
2,4
2,1

11.
I
II
III

7419
6321
7460

172
154
165

9, 5 · 10−4

6, 9 · 10−4

8, 9 · 10−4

7,0
4,3
6,6

12.
I
II
III

7544
6073
5011

218
137
141

5, 7 · 10−4

3, 6 · 10−4

1, 4 · 10−3

4,3
2,2
6,9

13.

I
II
III
IV

7384
7513
7623
2395

546
130
165
81

6, 9 · 10−4

4, 1 · 10−4

4, 4 · 10−4

4, 8 · 10−4

5,1
3,1
3,4
1,1

14.
I
II
III

7379
7464
7460

655
202
211

1, 9 · 10−3

5, 3 · 10−4

6, 0 · 10−4

14,2
4,0
4,5

15.
I
II

7384
7586

368
209

2, 3 · 10−3

2, 7 · 10−4
18
2,0

16.
I
II
III

7384
7480
4971

290
124
72

5, 6 · 10−4

1, 6 · 10−4

1, 8 · 10−4

4,2
1,2
0,9

17.
I
II

6211
7451

176
318

6, 0 · 10−4

1, 6 · 10−3
3,7
11,9

a Atot - caªkowita aktywno±¢ podana pacjentowi w kursie terapeutycznym
b A0 - aktywno±¢ zgromadzona w narz¡dzie
c D̃ - dawka pochªoni¦ta na jednostk¦ podanej aktywno±ci D/Atot
d D - dawka pochªoni¦ta w narz¡dzie
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Tabela. 3.4: Wyniki oblicze« dozymetrycznych dla ±ledziony u pacjentów poddawanych radionukli-

dowej radioterapii wewn¦trznej z u»yciem
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC.

Pacjent
Frakcja
terapii

Atot [MBq]a A0 [MBqb] D̃ [Gy/MBq]c D [Gy]d

1.
I
II
III

5960
7447
4081

23
23
54

4, 9 · 10−4

4, 4 · 10−4

1, 3 · 10−3

2,9
3,3
5,3

3.
I
II
III

7982
5311
4181

18
32
50

9, 2 · 10−5

6, 7 · 10−4

3, 2 · 10−4

0,7
3,6
1,3

5.
I
II
III

5408
2395
3428

94
46
72

2, 5 · 10−4

4, 0 · 10−4

3, 1 · 10−4

1,4
1,0
1,1

7.
I
II

7751
7586

41
61

9, 8 · 10−5

1, 7 · 10−4
0,8
1,3

8.
I
II
III

7384
5951
4987

45
19
13

3, 8 · 10−4

2, 5 · 10−4

2, 1 · 10−5

2,8
1,5
0,1

9.
I
II

7496
3747

35
57

8, 0 · 10−5

4, 6 · 10−4
0,6
1,7

10.
I
II

7691
7219

13
8

1, 2 · 10−4

1, 6 · 10−4
0,9
1,2

11.
I
II
III

7419
6321
7460

52
71
64

5, 0 · 10−4

7, 6 · 10−4

4, 2 · 10−4

3,7
4,8
3,1

13.

I
II
III
IV

7384
7513
7623
2395

48
11
12
6

3, 0 · 10−4

3, 3 · 10−4

1, 9 · 10−4

1, 7 · 10−4

2,2
2,5
1,4
0,4

15.
I
II

7384
7586

152
83

1, 4 · 10−3

6, 3 · 10−4
10,3
4,8

16.
I
II
III

7384
7480
4971

80
25
18

4, 4 · 10−4

3, 7 · 10−4

2, 3 · 10−4

3,2
2,8
1,1

17.
I
II

6211
7451

63
123

1, 5 · 10−3

1, 6 · 10−3
9,3
11,9

a Atot - caªkowita aktywno±¢ podana pacjentowi w kursie terapeutycznym
b A0 - aktywno±¢ zgromadzona w narz¡dzie
c D̃ - dawka pochªoni¦ta na jednostk¦ podanej aktywno±ci D/Atot
d D - dawka pochªoni¦ta w narz¡dzie
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Podsumowanie wyników zebranych w powy»szych tabelach przedstawiono
na wykresie poni»ej oraz w kolejnej tabeli.

Rysunek 3.15: Wykres pudeªkowy podsumowuj¡cy dane dozymetryczne w poszczególnych kurach
terapii. Zamieszczono dane dla w¡troby, nerek oraz ±ledziony.

Wykonano równie» obliczenia dozymetryczne dla serca i szpiku kostnego. Wy-
niki dla tych narz¡dów mieszcz¡ si¦ znacznie ni»ej na skali dawki (w rz¦dzie
miligrejów) ni» w przypadku w¡troby, nerek i ±ledziony. Zostan¡ one zaprezen-
towane w tabeli podsumowuj¡cej wyniki frakcyjnej dozymetrii narz¡dowej oraz
na wykresie.

Tabela. 3.5: Tabela zawiera podsumowanie danych dozymetrycznych w pojedynczych kurach terapii.

Paramter W¡troba Nerki �ledziona Serce Szpik

�rednia
2,5 Gy
2,0 Gya

3,8 Gy 2,9 Gy 28 mGy 11,6 mGy

Odchylenie
standardowe

3,1 Gy
1,8 Gya

3,5 Gy 2,9 Gy 35 mGy 13,7 mGy

Wzgl¦dne
odchylenie
standardowe

1,2
0,9a

0,9 1,0 1,3 1,2

�rednie
odchylenie
bezwzgl¦dne

2,0 Gy
1,4 Gya

2,3 Gy 2,0 Gy 26 mGy 8,7 mGy

Zakres
0,1 Gy -
14,9 Gy
(8,3 Gya)

0,3 Gy -
18 Gy

0,1 Gy -
11,9 Gy

1,3 mGy -
149,8 mGy

0,8 mGy -
82,6 mGy

Mediana 1,3 Gy 3,1 Gy 1,9 Gy 12,3 mGy 7,0 mGy
Pierwszy
kwartyl

0,6 Gy 1,8 1,1 5,4 mGy 3,6 mGy

Trzeci
kwartyl

3,1 Gy 4,3 Gy 3,4 Gy 38 mGy 13,9 mGy

a Warto±¢ po odrzuceniu obserwacji odstaj¡cych: pierwszych frakcji pacjentów 13. oraz
14., por. tabela 3.2.

Wkªad do caªkowitej dawki frakcyjnej od skªadowych β− i γ promieniowania
pochodz¡cego z radionuklidu 177Lu przedstawiono na poni»szych wykresach.
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Rysunek 3.16: Udziaª promieniowania β− oraz γ, pochodz¡cego z j¡drowej emisji radionuklidu
177Lu, w strukturze dawki pochªoni¦tej w w¡trobie (cz¦±¢ A.), nerkach (B.), ±ledzionie (C.) oraz
sercu (D.). W cz¦±ci D. nale»y zwróci¢ uwag¦ na logarytmiczn¡ skal¦ osi pionowej, zastosowan¡ w
celu uªatwienia odczytywania wykresu.

Indywidualne wyniki oblicze« dozymetrycznych dla serca oraz szpiku kost-
nego przedstawiono na wykresie poni»ej.

Rysunek 3.17: Dawki pochªoni¦te przez serce oraz szpik kostny w kolejnych kursach radionuklidowej

radioterapii wewn¦trznej z u»yciem
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC.

Modelowe obliczenia dawki pochªoni¦tej w poszczególnych kursach terapii
wykonano równie» dla wybranych zmian chorobowych, ogniskowo gromadz¡-
cych radiofarmaceutyk

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC. Wyniki oblicze« ilustruje wy-

kres 3.18.
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Rysunek 3.18: Wyniki oblicze« dozymetrycznych dla ognisk patologicznego gromadzenia radiofar-
maceutyku. Grupy sªupków o tym samym kolorze na wykresie odpowiadaj¡ warto±ciom dawki
pochªoni¦tej w danym guzie w poszczególnych frakcjach.

Skumulowane dawki narz¡dowe, otrzymane podczas peªnej terapii przez w¡-
trob¦, nerki i ±ledzion¦, przedstawia poni»szy wykres.

Rysunek 3.19: Skumulowane dawki pochªoni¦te otrzymane przez wybrane narz¡dy podczas caªej
terapii. Czerwon¡ lini¡ poziom¡ zaznaczono graniczn¡ tolerowan¡ warto±¢ dawki pochªoni¦tej dla
nerek (23 Gy), narz¡du krytycznego w omawianym rodzaju radioterapii.

Podsumowanie wyników dotycz¡cych skumulowanych dawek w narz¡dach
poddawanych ocenie dozymetrycznej zawiera tabela 3.6 na nast¦pnej stronie.
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Tabela. 3.6: Podsumowanie wyników w zakresie dawek skumulowanych w narz¡dach.

Paramter W¡troba Nerki �ledziona Serce Szpik
�rednia 6,9 Gy 10,6 Gy 7,8 Gy 72,3 mGy 32,1 mGy
Odchylenie
standardowe

7,0 Gy 6,1 Gy 6,0 Gy 70,0 mGy 30,6 mGy

Wzgl¦dne
odchylenie
standardowe

1,0 0,6 0,8 0,97 0,96

�rednie
odchylenie
bezwzgl¦dne

5,1 Gy 5,2 Gy 4,7 Gy 56,8 mGy 19,8 mGy

Zakres
0,6 Gy -
23,6 Gy

3,7 Gy -
22,7 Gy

2,1 Gy -
21,2 Gy

3,8 mGy -
240,0 mGy

10,7 mGy -
131,9 mGy

Mediana 4,3 Gy 9,2 Gy 6,1 Gy 29,6 mGy 21,9 mGy
Pierwszy
kwartyl

2,3 Gy 4,5 Gy 3,2 Gy 22,1 mGy 13,0 mGy

Trzeci
kwartyl

6,7 Gy 14 Gy 11,5 Gy 109,4 mGy 34,2 mGy

Dawki skumulowane w patologicznych ogniskach gromadzenia radiofarmaceu-
tyku zamieszczono na wykresie poni»ej i podsumowano w tabeli 3.7 na nast¦pnej
stronie.

Rysunek 3.20: Skumulowane dawki pochªoni¦te w 44 wybranych ogniskach patologicznego groma-

dzenia radiofarmaceutyku
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC. Pozioma o± wskazuje numer pacjenta, natomiast

sªupki wykresu odpowiadaj¡ poszczególnym zmianom chorobowym gromadz¡cym radiofarmaceutyk
i warto±ci dawki skumulowanej w tym obszarze.
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Tabela. 3.7: Podsumowanie wyników dla pochªoni¦tych dawek frakcyjnych (rys. 3.18) oraz sku-
mulowanych dawek pochªoni¦tych (rys. 3.20) przez patologiczne ogniska wzmo»onego gromadzenia
radiofarmaceutyku.

Parametr W pojedycznym kursie Skumulowane
�rednia 16,2 Gy 48,0 Gy
Odchylenie standardowe 13,2 Gy 27,9 Gy
Wzgl¦dne odchylenie
standardowe

0,8 0,58

�rednie odchylenie
bezwzgl¦dne

9,7 Gy 23,3 Gy

Zakres 1,4 Gy - 71,1 Gy 9,3 Gy - 120,6 Gy
Mediana 13,8 Gy 40,5 Gy
Pierwszy kwartyl 6,2 Gy 24,6 Gy
Trzeci kwartyl 20,4 Gy 64,4 Gy
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Rozdziaª 4

Dyskusja

W tym rozdziale znajduje si¦ komentarz do otrzymanych wyników oraz odnie-
sienia do prac innych autorów.

4.1 Brachyterapia HDR

Normalizacja wyników pomiaru w detektorze ArcCHECK umotywowana byªa
zachowaniem spójno±ci jednostek pomi¦dzy wynikami symulacji i pomiarów,
oraz faktem, »e detektor przeznaczony do wykonywania pomiarów dozymetrycz-
nych wi¡zek z medycznego akceleratora liniowego nie posiadaª odpowiedniego
wzorcowania dla ¹ródeª 192Ir. Ta druga okoliczno±¢ poci¡gaªa za sob¡ poten-
cjalnie bª¦dnie wyznaczone warto±ci dawki bezwzgl¦dnej przypisywane diodom.
Z tego wzgl¦du odczytano surowe liczby zlicze« z poszczególnych diod, tzn.
wyniki nieskorygowane za pomoc¡ macierzy kalibracji. Nast¦pnie, aby wyniki
symulacji i pomiaru byªy tego samego rz¦du, dokonano normalizacji do mak-
symalnych warto±ci w obu zbiorach. Otrzymywanie wiarygodnych wyników w
postaci absolutnej warto±ci dawki, wymaga przeprowadzenia wzorcowania de-
tektora ArcCHECK ¹ródªem 192Ir. Do wykonania takiego wzorcowania mo»na
równie» wykorzysta¢ fantom BrachyPlug, umieszczaj¡c krocz¡ce ¹ródªo promie-
niowania w centralnym kanale.

Praca A. Saini i T. Zhu [135] opisuje zale»no±¢ energetyczn¡ komercyjnie
dost¦pnych detektorów diodowych dla dozymetrii in-vivo. Autorzy wykonywali
pomiar czuªo±ci dla 17 modeli diod w wi¡zkach promieniowania 60Co oraz kilku
medycznych akceleratorów liniowych. Zakres energii wi¡zek fotonów wynosiª od
1,25 MeV do 20 MeV. W±ród badanych detektorów nie znalazªy si¦ diody Sun-
Point, w które wyposa»ony jest detektor ArcCHECK. Najsilniejsz¡ zale»no±¢
energetyczn¡ czuªo±ci diod wykazano w funkcji grubo±ci materiaªu, w którym
nast¦powaªo narastanie dawki (ang. build-up). Diody detekcyjne w urz¡dzeniu
ArcCHECK znajduj¡ si¦ na gª¦boko±ci 2,9 cm od wewn¦trznej ±ciany (por. rys.
2.1 i 2.2). Jest to odlegªo±¢ przekraczaj¡ca gª¦boko±¢ wyst¦powania zjawiska
build-up nawet dla wysokich energii fotonów, wynosz¡c¡ ok. 4-5 mm dla wi¡zek
6 MV [136]. Najwy»sza energia kwantów γ emitowanych z j¡dra 192Ir wynosi
1,378 MeV, natomiast najintensywniejsz¡ lini¡ jest 0,316 MeV (zob. Uzupeª-
nienie D). Wobec tego, nie zachodzi obawa o znieksztaªcenie wyników pomiaru
promieniowania niskoenergetycznego zwi¡zanego ze szczytem build-up przypa-

95
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daj¡cym na gª¦boko±ci poªo»enia diod w matrycy detektorów ArcCHECK.
Zjawisko zwi¦kszonej czuªo±ci detektorów opartych na materiaªach póªprze-

wodnikowych na promieniowanie γ o niskiej energii przedstawiono równie» w
pracy M. Yarahmadi'ego, S. Wegener i O. Sauer'a [137]. Badano w tej pracy
odpowied¹ diodowego detektora do pomiarów pól w radioterapii stereotaktycz-
nej. Wyniki pracy wykazuj¡ znacz¡co zwi¦kszon¡ czuªo±¢ detektora w zakresie
niskich energii fotonów (30-50 keV). Przy energiach wi¡zek wynosz¡cych 400
keV i wi¦cej, efekt nadczuªo±ci jest ju» bardzo maªy, jednak czuªo±¢ pozostaje
nieco wi¦ksza ni» w najwy»szym rz¦dzie zastosowanych energii (10 MeV).

Detektor ArcCHECK nie zostaª poddany »adnemu szczególnemu przygoto-
waniu przed wykonaniem opisywanych w niniejszej pracy pomiarów. Z tego
wzgl¦du otrzymane wyniki s¡ uniwersalne w tym znaczeniu, »e mog¡ by¢ ocze-
kiwane w ka»dym innym egzemplarzu urz¡dzenia ArcCHECK, przy zachowaniu
niezmienionych warunków napromieniania.

Oprogramowanie SNC Patient daje mo»liwo±¢ importowania rozkªadu dawki
z systemu planowania leczenia i bezpo±rednich porówna« z rozkªadem mierzo-
nym przez detektor. Próba importu planu leczenia z systemu Elekta Oncentra
Brachy do programu SNC Patient jednak nie przyniosªa zadowalaj¡cych rezul-
tatów. Prawdopodobn¡ przyczyn¡ niepowodzenia byªo nieprawidªowe odczyty-
wanie i rozwijanie rozkªadu dawki na powierzchni diod detektora ArcCHECK,
spowodowane brakiem izocentrum w planie brachyterapeutycznym. Izocentrum
jest hipotetycznym punktem przeci¦cia osi obrotu gªowicy akceleratora liniowego
z osi¡ wi¡zki promieniowania i w zaªo»eniu powinno pokrywa¢ si¦ z punktem
na osi urz¡dzenia ArcCHECK w geometrycznym ±rodku ukªadu diod. Rozkªad
dawki na powierzchni walca o promieniu 10,4 cm wokóª osi zawieraj¡cej izo-
centrum odpowiada wówczas bezpo±rednio rozkªadowi mierzonemu przez diody.
Te dwuwymiarowe rozkªady dawek mog¡ by¢ porównywane wprost w programie
SNC Patient. Aby zaradzi¢ opisanej trudno±ci podj¦to prób¦ sztucznego wpro-
wadzenia izocentrum do eksperymentalnego planu leczenia, przygotowanego w
TPS Oncentra Brachy. W tym celu importowano plan do systemu planowania
przeznaczonego do radioterapii wi¡zkami zewn¦trznymi Varian Eclipse, w któ-
rym okre±lono poªo»enie izocentrum. Zmody�kowany w ten sposób plan leczenia
ponownie importowano do programu SNC Patient, lecz i tym razem program nie
odczytaª rozkªadu dawki poprawnie. Rozwi¡zanie problemu niekompatybilno±ci
planu leczenia w brachyterapii z programem SNC Patient w sposób znacz¡cy
uªatwi i przyspieszy wykonywanie wery�kacji planów leczenia.

Schemat obliczeniowy AAPM TG-43, szeroko wykorzystywany w systemach
planowania brachyterapii, oparty jest na numerycznych obliczeniach rozkªadu
dawki wokóª pojedynczego ¹ródªa, umieszczonego w jednorodnym fantomie wod-
nym. W rozumieniu ±cisªym model dozymetryczny TG-43 stosuje si¦ dokªadnie
jedynie do obiektów jednorodnych [76] przy czym ignorowane s¡ efekty niejed-
norodno±ci tkanek i materiaªu aplikatora. Wyznaczone w ten sposób rozkªady
dawki powinny podlega¢ wery�kacji w szczególno±ci wtedy, gdy obszar leczony
s¡siaduje z obszarem o odmiennej budowie oraz g¦sto±ci. Efekty obecno±ci nie-
jednorodno±ci w pobli»u obszaru poddawanego napromienianiu mog¡ by¢ ba-
dane metod¡ zaproponowan¡ w niniejszej pracy.

Próby wykorzystania detektora ArcCHECK do brachyterapii w sposób za-
prezentowany w niniejszej rozprawie, wedªug wiedzy autora nie zostaªy wcze±niej
odnotowane w literaturze przedmiotu. Jednak temat wery�kacji brachyterapii i
ró»ne propozycje jej wykonywania s¡ obecnie przedmiotem regularnych bada«.
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A.B.M. Yoosuf ze wsp. w cytowanej pracy [23] proponuj¡ wery�kacj¦ planowa-
nych rozkªadów dawki w brachyterapii z wykorzystaniem pªaskiej, dwuwymia-
rowej matrycy wypeªnionych ciecz¡ komór jonizacyjnych.

W pracy z 2021 roku autorstwa G. P. Fonseca i wsp. [138], zaproponowano
wykorzystanie panelu obrazuj¡cego do ±ledzenia ruchu ¹ródªa w aplikatorze,
wery�kacji czasów postoju ¹ródeª oraz otrzymywania pewnych informacji zwi¡-
zanych warunkami anatomicznymi pacjenta. Badanie to zostaªo wykonane na
fantomie imituj¡cym okolic¦ miednicy czªowieka, na którym zrealizowano ty-
powy plan leczenia nowotworu gruczoªu krokowego.

4.2 Terapia radionuklidowa

Dozymetria w radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej napotyka szczególne
trudno±ci zwi¡zane z brakiem peªnej kontroli nad ¹ródªem promieniowania wpro-
wadzonym do organizmu ludzkiego. W przeciwie«stwie do brachyterapii HDR w
terapii radionuklidowej rozkªad aktywno±ci promieniotwórczej jest rozproszony
w caªym ciele, jego dokªadna dystrybucja nie jest znana z góry a podanej ak-
tywno±ci nie mo»na ju» usun¡¢ z ustroju.

Nerki niew¡tpliwie stanowi¡ narz¡d krytycznie zagro»ony w terapii z wyko-
rzystaniem

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC, ograniczaj¡cy warto±¢ podawanych aktyw-

no±ci. Toksyczno±¢ nerkowa PRRT wynika z reabsorpcji w kanalikach prok-
symalnych oraz retencja ±ródmi¡»szowa znakowanych peptydów [139, 140] i
chocia» stosowane s¡ metody zabezpieczania nerek przed nadmiernym groma-
dzeniem radiofarmaceutyku, to konieczna jest ±cisªa kontrola dozymetryczna i
biochemiczna aby zabezpieczy¢ pacjentów przed nefrotoksyczno±ci¡ terapii. Kil-
koro spo±ród pacjentów w badanej grupie otrzymaªo stosunkowo wysokie dawki
na nerki, w jednym przypadku (pacjent o numerze 14) dawka skumulowana,
oceniona na 22,7 Gy, bardzo bliska byªa warto±ci granicznej (23 Gy). Badania
biochemiczne nie wykazaªy jednak upo±ledzenia funkcji nerek w tym przypadku.
Popromienne uszkodzenie funkcji nerek post¦puje w miar¦ upªywu czasu, jed-
nak znacznie wolniej po radioterapii lutetem-177 ni» radionuklidem itru 90Y
[141]. Jest to korzy±¢ wynikaj¡ca z ni»szej energii emisji promieniowania β− z
j¡dra lutetu-177 ni» itru-90 (Emax

β = 2,27 MeV), przekªadaj¡cej si¦ na odmienny
mikroskopowy rozkªad dawki w narz¡dzie od tych dwóch radionuklidów.

Lutet 177Lu wykorzystywany jest w radioterapii celowanej nowotworów neu-
roendokrynnych w postaci dwóch radiofarmaceutyków o podobnym mechani-
zmie dziaªania:

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC oraz

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TATE. W pu-

blikacji H. Hänscheid'a i wsp. z 2021 roku [142] dokonano porównania radio-
terapii wykonywanej tymi radiofarmaceutykami1. Badanie kinetyki aktywno±ci
w narz¡dach przeprowadzono na grupie pi¦ciu pacjentów z rozpoznan¡ chorob¡
wykazuj¡c¡ ekspresj¦ receptora somatostatyny. Wyniki porównawcze pomi¦dzy
obu radiofarmaceutykami, wykazaªy zwi¦kszon¡ dawk¦ pochªoni¦t¡ zarówno w
narz¡dach jak i w obszarze guza w terapii

[
177Lu

]
Lu-DOTA-EB-TATE.

W pracy autorstwa A. Chicheportiche i wsp. [143], dotycz¡cej mo»liwo±ci
zmniejszenia liczby skanów tomogra�i komputerowej w monitorowaniu dozy-
metrii w radioterapii receptora somatostatynowego, zamieszczono otrzymane

1Substancj¡ porównywan¡ z
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC byª

[
177Lu

]
Lu-DOTA-EB-TATE -

radiokoniugat skªadaj¡cy si¦ z analogu somatostatyny Tyr3-octreotate, zmody�kowanego bª¦-
kitem Evansa (ang. Evans blue, EB).
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wyniki dozymetrii dla nerek i szpiku kostnego. W badaniu tym wykorzystano
83 terapie

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TATE, którym poddano grup¦ 24 chorych.

Praca L. Santoro i wsp. [112] zawiera wyniki dozymetrii narz¡dowej w terapii[
177Lu

]
Lu-DOTA-TATE otrzymane tak¡ sam¡ metod¡ jak w niniejszej rozpra-

wie. W przywoªywanej publikacji porównywano wyniki dozymetrii wykonywa-
nej dwiema ró»nymi metodami: z u»yciem stacji PLANET Dose oraz ª¡czonego
wykorzystania aplikacji GE Dosimetry Toolkit i OLINDA/EXM. Wyniki otrzy-
mano dla 40 analiz dozymetrycznych wykonanych u 21 pacjentów poddawanych
PRRT z powodu nowotworów neuroendokrynnych.

Artykuª E. Mora-Ramirez'a i wsp. opublikowany w 2020 roku [144], referuje
badanie porównawcze pomi¦dzy ró»nymi dost¦pnymi oprogramowaniami dozy-
metrycznymi w terapii PRRT radiofarmaceutykiem

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TATE.

Obliczenia dozymetryczne zostaªy wykonane dla dwóch cyklów terapii u dwojga
pacjentów. W±ród badanych metod dozymetrycznych obecny jest tak»e schemat
analogiczny jak zastosowany w niniejszej pracy.

P. F. Staanum i wsp. [145] opublikowali wyniki dozymetrii nerek w terapii
radionuklidowej receptora peptydowego z u»yciem

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC oraz[

177Lu
]
Lu-DOTA-TATE. Badanie zostaªo przeprowadzone na 59 kursach terapii[

177Lu
]
Lu-DOTA-TOC.

Artykuª E. Grassi i wsp. [146], po±wi¦cony wpªywowi metody rejestracji
obrazu na obliczenia dawki pochªoni¦tej w terapii radionuklidowej

[
177Lu

]
Lu-

DOTA-TOC równie» zawiera dane dozymetryczne do porównania z wynikami
otrzymanymi w prezentowanej pracy. W cytowanej publikacji badana grupa
liczyªa 11 osób dla których wykonano modelowanie dozymetryczne nerek oraz
zmian chorobowych wykazuj¡cych gromadzenie radiofarmaceutyku.

W pracy T.I. Goetz'a i wsp. [147] autorzy wykonali dozymetri¦ metod¡
Monte Carlo dla terapii

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC, której poddano 14 pacjentów,

ª¡cznie w 39 cyklach.
Porównanie otrzymanych w prezentowanej pracy wyników dozymetrii narz¡-

dowej z cytowanymi publikacjami zostaªo zawarte w tabeli.

Tabela. 4.1: Zestawienie wyników otrzymanych w podobnych badaniach innych autorów z wynikami
prezentowanymi w niniejszej pracy. Wyniki bada« b¦d¡cych przedmiotem tej rozprawy przedsta-
wiono zarówno w postaci pochªoni¦tych dawek na jednostk¦ podanej aktywno±ci, jak równie» war-
to±ci bezwzgl¦dnych (w cytowanych pracach stosowane s¡ ró»ne sposoby prezentacji wyników).

Autor W¡troba Nerki �ledziona Guzy
Hänscheid
(2021)

0,16 Gy/GBq 1,02 Gy/GBq 0,83 Gy/GBq 2,58 Gy/GBq

Santoro
(2021)

3,40 Gy 3,01 Gy 4,15 Gy nd

Chicheportiche
(2018)

nd. 5,40 Gy nd nd

Mora-Ramirez
(2020)

7,20 Gy 2,98 Gy 4,53 Gy nd

Staanum
(2021)

nd 0,38 Gy/GBq nd nd

Grassi
(2018)

nd 0,65 Gy/GBq nd 1,36 Gy/GBq

Goetz
(2020)

nd 3,41 Gy 4,40 Gy 9,70 Gy

Niniejsza
praca

0,38 Gy/GBq
2,50 Gy

0,66 Gy/GBq
3,80 Gy

0,46 Gy/GBq
2,90 Gy

2,46 Gy/GBq
16,20 Gy
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W powy»szej tabeli zebrano u±rednione wyniki cytowanych prac w ze-
stawieniu z warto±ciami ±rednimi otrzymanymi w prezentowanej rozprawie.
C. Schuchardt i wsp. [148] wykonali obszerne badanie dozymetryczne, obej-
muj¡ce ª¡cznie 253 pacjentów, w tym 59 leczonych z powodu nowotworów neu-
roendokrynnych terapi¡ PRRT z wykorzystaniem

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC. Pa-

rametry farmakokinetyczne wyznaczono na podstawie analizy pi¦ciu planarnych
skanów scyntygra�cznych caªego ciaªa: pierwszy skan bezpo±rednio po podaniu
radiofarmaceutyku, kolejne po upªywie 3 h, 20 h, 44 h oraz 68 h od infuzji. Wªa-
±ciwe obliczenia dozymetryczne zostaªy wykonane w programie OLINDA/EXM.
Wyniki przedstawiono w postaci mediany dawki pochªoni¦tej przez dany obszar
zainteresowania oraz przedziaªu zmienno±ci wyników.

Tabela. 4.2: Porównanie wyników dozymetrii wykonanej w niniejszej pracy z badaniem C. Schu-
chardt (2013). Porównano dawki pochªoni¦te w badanych obszarach zainteresowania. Warto±ci
zawarte w tabeli odpowiadaj¡ medianom wyników otrzymanych w badanej grupie i zakresowi ich
zmienno±ci.

Praca Nerki �ledziona Guzy
Schuchardt
(2013)

0,6 Gy/GBq
(0,3 - 1,6 Gy/Bq)

0,7 Gy/GBq
(0,2 - 2,8 Gy/GBq)

4,9 Gy/GBq
(0,3 - 39,7 Gy/GBq)

Niniejsza
praca

0,68 Gy/GBq
(0,095 - 3,27 Gy/GBq)

0,35 Gy/GBq
(0,021 - 1,6 Gy/GBq)

2,46 Gy/GBq
(0,35 - 9,16 Gy/GBq)

Narz¡dem najmniej nara»onym w terapii PRRT wykorzystuj¡cej
[
177Lu

]
Lu-

DOTA-TOC jest mi¦sie« sercowy. Jest to obszar nie wykazuj¡cy wybiórczej
akumulacji radiofarmaceutyku i charakteryzuj¡cy si¦ bardzo szybkim jego zani-
kiem: ±redni efektywny okres póªtrwania 177Lu w VOI odpowiadaj¡cym sercu
wyniósª 16,2 h, z warto±ci¡ najmniejsz¡ 1,34 h, najwi¦ksz¡ 61 h, odchyleniem
standardowym 13,47 h. Dominuj¡cy wkªad do caªkowitej dawki pochªoni¦tej w
sercu stanowi promieniowanie γ od pobliskich tkanek i narz¡dów gromadz¡cych
radiofarmaceutyk, zob. rys. 3.16 D. Na tym»e rysunku 3.16 D., pi¦¢ punktów
bardzo silnie odbiega od ogólnego trendu. W tych przypadkach stwierdzono
bliskie s¡siedztwo serca z obszarami o znacznej akumulacji aktywno±ci promie-
niotwórczej. W takiej sytuacji nie mo»na wykluczy¢ cz¦±ciowego nakªadania
si¦ VOI serca i tych obszarów, co prowadzi do du»ego, lecz pozornego, wzrostu
udziaªu skªadowej β− promieniowania lutetu 177Lu w dawce pochªoni¦tej przez
serce.

Ocena dozymetryczna szpiku kostnego w leczeniu PRRT wykorzystuj¡cym[
177Lu

]
Lu-DOTA-TATE, opisana zostaªa w publikacjach L. Hagmarker i wsp.

[149] oraz F. Forrer'a i wsp. [150]. W pierwszym z przywoªanych bada«, 46 pa-
cjentów poddanych zostaªo terapii, skªadaj¡cej si¦ z co najmniej dwóch wlewów
radiofarmaceutyku. Otrzymane przez zespóª Hagmarker'a dawki jednostkowe
dla szpiku kostnego zawieraªy si¦ w przedziale od 0,32 Gy/7,4 GBq (0,043 Gy-
/GBq) do 0,46 Gy/7,4 GBq (0,062 Gy/GBq). W badaniach b¦d¡cych przedmio-
tem tej rozprawy otrzymano dla szpiku kostnego warto±¢ dawki pochªoni¦tej na
jednostk¦ podanej aktywno±ci 0,019 Gy/GBq. Udziaª dawki wªasnej (ang. self
dose) i dawki krzy»owej w sumarycznej dawce pochªanianej przez szpik kostny
jest indywidualnie zmienny w szerokim zakresie: wg [150] waha si¦ od 2% do
61%. W przywoªanej pracy ±rednia dawka pochªoni¦ta przez szpik kostny wy-
nosiªa 126 mGy z odchyleniem standardowym 111 mGy. Analogiczne wyniki w
niniejszej pracy ksztaªtuj¡ si¦ na poziomie 11,6 mGy oraz 13,7 mGy. Dozyme-
tri¦ szpiku kostnego w prezentowanych badaniach przeprowadzono z uwzgl¦d-
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nieniem tylko skªadowej krzy»owej dawki (ang. cross dose) pochªoni¦tej, tzn.
dawki pochodz¡cej od promieniowania emitowanego z okolicznych tkanek i na-
rz¡dów. Szpik kostny nie jest narz¡dem gromadz¡cym analogi somatostatyny,
jednak kontaktuj¡c si¦ z wysokoaktywn¡ krwi¡ mo»e pochªon¡¢, szczególnie w
pierwszej dobie po podaniu radiofarmaceutyku, znaczn¡ dawk¦ promieniowania.
Jest to przyczyna obserwowanej rozbie»no±ci z wynikami cytowanych autorów.
Peªna dozymetria szpiku kostnego nie mo»e zatem pomija¢ skªadowej dawki
pochodz¡cej od radioaktywnej puli krwi i musi by¢ uzupeªniana modelami ob-
liczania dawki z pomiarów próbek krwi. Toksyczno±¢ szpikowa zastosowanej w
niniejszej rozprawie terapii radionuklidowej kontrolowana byªa badaniami labo-
ratoryjnymi parametrów morfologicznych krwi.

Program OLINDA/EXM podczas oblicze« dozymetrycznych korzysta z wy-
branego przez u»ytkownika modelu radiobiologicznego, zawieraj¡cego informa-
cje o masach poszczególnych narz¡dów. W omawianym badaniu udziaª wzi¦li
pacjenci doro±li, 11 kobiet i 6 m¦»czyzn. Odpowiednie modele radiobiologiczne
zastosowane do oblicze« to ICRP 89 Adult Female oraz ICRP 89 Adult Male.
W tabeli poni»ej przedstawiono masy narz¡dów zaimplementowane w modelu,
w zestawieniu z masami narz¡dów u pacjentów wyznaczonymi na podstawie
tomogra�i komputerowej.

Tabela. 4.3: Masy narz¡dów w modelu radiobiologicznym oraz masy narz¡dów u pacjentów, wyzna-
czone na podstawie obj¦to±ci VOI, zde�niowanych podczas analizy obrazów radiologicznych. Masy
narz¡dów wyznaczone w badaniu CT przedstawiono za pomoc¡ warto±ci ±redniej i zakresu wyników
w grupie kobiet i m¦»czyzn.

Narz¡d
ICRP 89
Adult Female

ICRP 89
Adult Male

VOI CT
kobiety

VOI CT
m¦»czy¹ni

W¡troba 1400 g 1800 g
2156 g
(1350 - 3430 g)

1945 g
(1450 - 3250 g)

Nerki 275,5 g 310 g
407 g
(270 - 595 g)

433 g
(353 - 558 g)

�ledziona 130 g 150 g
173 g
(46 - 433 g)

337 g
(153 - 641 g)

Sercea 620 g 840 g
668 g
(397 - 883 g)

766 g
(559 - 992 g)

a W modelu ICRP 89 masa serca podzielona jest pomi¦dzy mas¦ ±ciany (mi¦±nia sercowego,
heart wall) i mas¦ zawarto±ci jam serca (heart contents). Konturowanie VOI odpowiadaj¡cego
sercu przeprowadzono dla caªej obj¦to±ci tego narz¡du (zob. rys. 2.28), dlatego podana masa
modelu serca wg ICRP jest sum¡ mas ±ciany i zawarto±ci.

Odst¦pstwa mas narz¡dów rzeczywistych od ich modelowych odpowiedników
mog¡ by¢ znacz¡ce, jak pokazano w tabeli 4.3. Korekcja wyników oblicze«
wykonywanych na danych anatomicznych modelu radiobiologicznego jest wi¦c
konieczna.

Parametrem silnie wpªywaj¡cym na wielko±¢ dawki pochªoni¦tej w rozpa-
trywanej obj¦to±ci jest efektywny okres póªtrwania radionuklidu w tej obj¦-
to±ci. Wykonywanie pomiarów koncentracji aktywno±ci w kolejnych punktach
czasowych pozwala ±ledzi¢ dynamik¦ jej zmian i okre±la¢ efektywny okres póª-
trwania radionuklidu. Poszczególne tkanki i narz¡dy wykazuj¡ zró»nicowany
efektywny okres poªowicznego zaniku

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC. Najdªu»sze efek-

tywne okresy póªtrwania zaobserwowano w obszarach patologicznego wychwytu
radiofarmaceutyku, odpowiadaj¡cych skupiskom zmienionych chorobowo komó-
rek, wykazuj¡cych ekspresj¦ receptorów somatostatyny. Podsumowanie doty-
cz¡ce warto±ci wyznaczonych efektywnych okresów póªtrwania zebrano w tabeli.
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Tabela. 4.4: Zbiorcze informacje dotycz¡ce efektywnych okresów poªowicznego zaniku T ef1/2 wyzna-
czonych w celu wykonania oblicze« dozymetrycznych dla narz¡dów i zmian patologicznych groma-

dz¡cych radiofarmaceutyk
[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC.

Parametr W¡troba Nerki �ledziona Guzy
�rednia 79,35 h 61,75 h 100,79 h 128,47 h
Odchylenie
standardowe

33,65 h 27,71 h 46,18 h 37,01 h

Wzgl¦dne
odchylenie
standardowe

0,42 0,45 0,46 0,29

�rednie
odchylenie
bezwzgl¦dne

24,75 h 20,27 h 41,34 h 31,84 h

Zakres
26,30 h -
161,00 h

27,75 h -
149,00 h

31,70 h -
161,00 h

69,60 h -
161,00 h

Mediana 68,50 h 52,43 h 83,70 h 142,00 h
Pierwszy
kwartyl

63,15 h 43,83 h 64,50 h 98,15 h

Trzeci
kwartyl

88,75 h 71,90 h 91,65 h 161,00 h

Efektywny okres poªowicznego zaniku w w¡trobie ulegª podwy»szeniu w kilku
przypadkach, w których obecne s¡ liczne ogniska patologicznej akumulacji[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC. Odrzucenie z analizy tych przypadków prowadzi do

nast¦puj¡cych warto±ci T ef
1/2 w badanej grupie: warto±ci ±redniej 71,19 h, od-

chylenia standardowego 22,28 h, ±redniego odchylenia bezwzgl¦dnego 16,85 h i
mediany 66,80 h.

Dozymetria promieniowania γ wymaga okre±lenia frakcji absorbowanej φ,
wyst¦puj¡cej w czynniku DF równania (2.49) dla ka»dej pary skªadaj¡cej si¦ z
narz¡du ¹ródªowego i tarczowego. W istocie wyznaczenie warto±ci tej zmiennej
stanowi trudny problem dozymetrii w metodach diagnostycznych medycyny nu-
klearnej. Indywidualna zmienno±¢ poªo»enia i wielko±ci zmian chorobowych w
praktyce wyklucza stosowanie modeli radiobiologicznych w dozymetrii patolo-
gicznych ognisk gromadzenia radiofarmaceutyku. Ka»dorazowe wyznaczanie φ
w DF dla pojedynczych pacjentów jest poza mo»liwo±ci¡ realizacji w praktyce
klinicznej. Obszary chorobowe, b¦d¡ce celem radioterapii PRRT, wychwytuj¡ w
stopniu znacznym

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC, wobec tego zdecydowanie dominu-

j¡cy wkªad do dawki pochªoni¦tej w tych obszarach ma emitowane promieniowa-
nie β−. Pomini¦cie skªadowej pochodz¡cej od promieniowania γ w praktyce nie
prowadzi do znacznych bª¦dów a wynikªe z tego uproszczenia niedoszacowanie
dawki jest rz¦du kilku procent.
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Rozdziaª 5

Wnioski

W tym rozdziale przedstawiono wnioski wyci¡gni¦te z wyników omawianych
bada« w kontek±cie celów pracy zawartych we Wprowadzeniu.

5.1 Brachyterapia HDR

Na podstawie przedstawionych wyników bada« stwierdzono u»yteczno±¢ detek-
tora ArcCHECK w zastosowaniach zwi¡zanych z wery�kacj¡ systemów plano-
wania leczenia oraz kontrol¡ i zapewnieniem jako±ci w zakresie brachyterapii
HDR. Detektor wiarygodnie odwzorowuje rozkªad dawki pochodz¡cej od ukªadu
¹ródeª microSelectron-HDR 192Ir v2 umieszczonego w jego wn¦trzu. Zapropo-
nowana metoda mo»e przyczyni¢ si¦ do poprawy bezpiecze«stwa i skuteczno±ci
brachyterapii oraz poszerzy¢ zakres jej stosowalno±ci.

Wykonanie wzorcowania energetycznego urz¡dzenia ArcCHECK dla ¹ródeª
irydu 192Ir umo»liwi w przyszªo±ci pomiary bezwzgl¦dnych warto±ci dawki reje-
strowanych przez diody detektora.

Wykorzystanie w przyszªych badaniach fantomu o niejednorodnej budowie
wewn¦trznej, pozwoli oceni¢ pod k¡tem dozymetrycznym plan leczenia przygo-
towany w systemie planowania.

Przedstawiona metoda wery�kacji mo»e równie» okaza¢ si¦ przydatna do
oceny nowych modeli obliczeniowych implementowanych w systemach planowa-
nia leczenia.

5.2 Terapia radionuklidowa

Ocena dozymetryczna radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej wykonana w
tej pracy stanowi przyczynek do szeroko zakrojonych bada«, zmierzaj¡cych
do udoskonalenia i uproszczenia wyznaczania rozkªadów dawek w takiej tera-
pii. Obliczenia dozymetryczne wykonane dla patologicznych ognisk gromadze-
nia

[
177Lu

]
Lu-DOTA-TOC stanowi¡ istotn¡ innowacj¦ w praktyce klinicznej,

bowiem umo»liwiaj¡ bezpo±rednie powi¡zanie efektu klinicznego z wielko±ci¡
dawki pochªoni¦tej przez tak¡ tkank¦. Wykonywanie oblicze« dozymetrycz-
nych w obszarach nieprawidªowego, wzmo»onego gromadzenia radiofarmaceu-
tyku, dostarcza ilo±ciowego, ªatwo porównywalnego parametru dla oceny bez-
piecze«stwa i skuteczno±ci radionuklidowej radioterapii wewn¦trznej.
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Uzupeªnienie A

Parametry skanowania CT

Parametry skanowania CT fantomu BrachyPlug z detektorem ArcCHECK na
potrzeby przygotowania planu leczenia.

� Napi¦cie lampy: 120 kVp

� Obci¡»enie pr¡dowo-czasowe: 100 mAs

� Grubo±¢ warstwy: 2 mm

� Wielko±¢ matrycy: 512×512

� Liczba iteracji: 4

� Liczba podzbiorów (subsets): 10

� Filtr: Gauss, FWHM: 2 mm
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Uzupeªnienie B

Funkcja F (r, θ)

Tabela warto±ci funkcji anizotropii 2D ¹ródªa microSelectron 192Ir mHDR-v2.
Komórki tabeli zaznaczone kolorem odpowiadaj¡ warto±ciom F (r, θ) wewn¡trz
obj¦to±ci ¹ródªa.
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Uzupeªnienie C

Rozkªad i losowe warto±ci symulowanych

odchyle« w ukªadzie pomiarowym

Niedokªadno±ci w pozycjonowaniu fantomu BrachyPlug we wn¦ce detektora
ArcCHECK, zasymulowano w obliczeniach metod¡ Monte Carlo poprzez lo-
sowanie warto±ci odchyle« wspóªrz¦dnych ¹ródeª wzdªu» osi fantomu oraz k¡ta
obrotu fantomu wzgl¦dem diod.

Tabela. C.1: Warto±ci przesuni¦¢ ukªadu ¹ró-
deª wzdªu» osi fantomu w kolejnych symula-
cjach.

Nr symulacji Warto±¢ [mm]
1 1,04
2 -0,54
3 -0,29
4 -0,09
5 0,367
6 -0,24
7 -0,459
8 1,1
9 0,581
10 0,57
11 -0,25
12 -0,07
13 0,25
14 0,85
15 -0,42
16 -0,92
17 0,62
18 -0,26
19 0,14
20 0,13
21 -0,37
22 0,71
23 0,16
24 -0,33
25 -0,21
26 -0,49
27 -0,68
28 0,28
29 0,23
30 -0,44

Tabela. C.2: Warto±¢ przesuni¦¢ ukªadu ¹ró-
deª wokóª osi fantomu w kolejnych symula-
cjach.

Nr symulacji Warto±¢ [◦]
1 0,19
2 0,41
3 -1,17
4 0,09
5 -0,23
6 0,34
7 -0,32
8 1,1
9 0,23
10 0,70
11 -0,70
12 0,64
13 -0,94
14 0,01
15 0,52
16 0,74
17 -0,13
18 -0,28
19 0,24
20 0,06
21 -0,68
22 -0,97
23 -0,12
24 0,48
25 0,93
26 -0,47
27 1,02
28 0,35
29 0,14
30 -0,07
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Uzupeªnienie D

Stabelaryzowane widmo 192Ir

Poni»ej znajduje si¦ tabelaryczne widmo 192Ir z pliku
Ir192_NNDC_2.6_line.spectrum. Kolejne wiersze pliku zawieraj¡ ener-
gie fotonów wyra»one w MeV, oraz intensywno±¢ danej linii.

1 NuDat 2.6 NNDC Ir192 spectrum Baglin (2012) beta- and EC decays

2 41,0.06,2

3 0.00891 , 0.0153

4 0.00944 , 0.0396

5 0.061486 , 0.0119

6 0.0630 , 0.0202

7 0.065122 , 0.0262

8 0.066831 , 0.0444

9 0.071079 , 0.00238

10 0.071414 , 0.00460

11 0.073363 , 0.00161

12 0.075368 , 0.00531

13 0.075749 , 0.01021

14 0.077831 , 0.00364

15 0.11033 , 0.000127

16 0.13639 , 0.00199

17 0.17698 , 0.000043

18 0.2013112 , 0.00471

19 0.2057943 , 0.0331

20 0.28027 , 0.00008

21 0.2832668 , 0.00266

22 0.2959565 , 0.2871

23 0.30845507 , 0.2970

24 0.31650618 , 0.8286

25 0.32909 , 0.000173

26 0.3744852 , 0.00727

27 0.4164688 , 0.0067

28 0.42051 , 0.00069

29 0.46806885 , 0.4784

30 0.4845751 , 0.0319

31 0.48545 , 0.000047

32 0.48906 , 0.00438
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33 0.5885810 , 0.04522

34 0.59363 , 0.000420

35 0.59941 , 0.000039

36 0.60441105 , 0.08216

37 0.61246215 , 0.0534

38 0.70378 , 0.000053

39 0.7658 , 0.000013

40 0.8845365 , 0.00292

41 1.06149 , 0.000531

42 1.08996 , 0.0000116

43 1.37850 , 0.0000140

Listing D.1: Stabelaryzowane widmo 192Ir zaimplementowane w egs_brachy.



Uzupeªnienie E

Charakterystyka materiaªów zde�niowanych w

pliku material.dat

Charakterystyka materiaªów obecnych w skrypcie symulacji, zaczerpni¦ta z
pliku material.dat.

1 medium = Ir

2 bremsstrahlung correction = NRC

3 density correction file = iridium

4

5 medium = SS_AISI316L

6 rho = 8.06

7 elements = SI, CR, MN, FE, NI, MO

8 mass fractions = 0.007, 0.17, 0.01, 0.668, 0.12, 0.025

9 bremsstrahlung correction = NRC

10

11 medium = SS_AISI316L_rho4.81

12 rho = 4.81

13 elements = SI, CR, MN, FE, NI, MO

14 mass fractions = 0.007, 0.17, 0.01, 0.668, 0.12, 0.025

15 bremsstrahlung correction = NRC

16

17 medium = PMMA

18 bremsstrahlung correction = NRC

19 density correction file =

polymethylmethacrylate__lucite___perspex___plexiglas_

20

21 medium = AlSilicate

22 rho = 2.81

23 elements = O, SI, AL, NA, AG

24 mass fractions = 0.407, 0.214, 0.166, 0.113, 0.1

25 bremsstrahlung correction = NRC

Listing E.1: Zawarto±¢ pliku material.dat dla materiaªów wykorzystywanych w symulacjach.
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