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1.Uvod

Veliki napredak i pomak u medicinskoj nauci kada je u pitanju lecenje tumora dogodio se
kada je zapocCeta primena zracne terapije. Tokom vremena dolazi do razvitka medicine i
tehnologije koja je ucinila da se apartaura i medicinski linearni akceleratori konstantno
usavrsavaju, Sto dovodi do sve efikasnijeg i preciznijeg targetiranja obolelog tkiva. Zbog toga
dolazi do uspesnijeg leCenja tumora i bolje prognoze za pacijenta. Prednost zra¢ne terapije
je 1 u tome $to je izrazito individualna - planira se za svakog pacijenta, uzima se u obzir
lokalizacija i mesto nastanka tumora, stadijum bolesti, kao i individualne karakteristike
pacijenta, Sto u ogromnoj meri doprinosi uspesSnosti leCenja. Pored ovog, savremeni
akceleratori imaju moguc¢nost odabira tipa snopa kojim ¢e biti tretiran region od interesa
kao i energiju izlaznog snopa od 4, 6, 10, 15, 18 pa i viSe MV. Uloga fizicara u radioterapiji
jeste upravo primena ove individualizacije. Fizi¢ar odreduje energiju izlaznog fotonskog
snopa, kolimise zrak kako bi se postiglo maksimalno ciljanje tkiva od znacaja, ali takode vodi
racuna da se uz to maksimalno postedi zdravo tkivo, vodec¢i racuna da maksimalno ispostuje
ALARA princip. Kako bi se osiguralo da se doza koja je isplanirana u softveru zaista
isporucuje na nacin kako je fizicar odredio, vazno je poznavati karakteristike spektara i
dozne efekte upadnog i rasejanog zracenja. Takode, dozni efekti zracenja se ne ispituju
dovoljno, iako i oni imaju uticaj na ukupnu dozu koju pacijent prima. Treba imati u vidu da
je energija vezivanja nukleona u samom jezgru 8MeV i da svaka energija iznad ove uzrokuje
oslobadanje nukleona iz materijala koji su sposobni da izazivaju dalje jonizacije. Ovo je
energija koja je potrebna da bi se desila fotonuklearna (y n) reakcija sa kiseonikom i azotom.
U ovom radu izucavaju se osobine spektara rasejanog zracenja fotona razliitih energija.
Snop monoenergetskih fotona nastao u akceleratoru se rasejava od podloge na koju pada
(pod bunkera) i njegov spektar bi¢e posmatran iz nekoliko razli¢itih pozicija. Iz ovog razloga
potrebno je podsetiti se osnovnih mehanizama interakcije zra¢enja sa materijom kao i same
konstrukcije medicinskog linearnog akceleratora. IstraZivanje je radeno na Varian i Elekta
aparatima pri Institutu za onkologiju Vojvodine u Sremskoj Kamenici. Tom prilikom koris¢en
je detektor GR-135 koji omogucava ne samo detekciju radioaktivnog materijala vec i njihovu

automatsku identifikaciju.



2.Interakcija fotona sa materijom

Fotoni imaju odredene karakteristike kao Sto su nulta masa i naelektrisanje i krecu se
brzinom svetlosti. S obzirom na elektroneutralnost fotona oni ne gube energiju na isti nacin
kao Sto to Cine naelektrisane cCestice. Takode, fotoni mogu da predu znacajne razdaljine pre
nego Sto interaguju sa materijom, Sto dovodi do delimi¢nog ili potpunog gubitka energije.
Kod medicinskih linearnih akceleratora energija fotona se prenosi na elektrone u telu
pacijenta, koji dalje prave razliCite bioloSke efekte, u cilju uniStenja celija tumora. Ovi
elektroni sve viSe usporavaju, praveci sve viSe jonizacija, dok na kraju ne predaju svu svoju

energiju okolini.

U radioterapiji se viSe koristi fotonsko nego elektronsko zracenje s obzirom da fotoni imaju
mnogo vecu probojnu mo¢ nego naelektrisane cestice slicne energije. Mehanizmi predaje
energije mogu biti razliCiti: fotoelektri¢ni efekat, Komptonovo rasejanje i stvaranje para

elektron-pozitron, koji ¢e ukratko biti objasnjeni.
Sto se tiCe verovatnoce za interakciju, treba definisati nekoliko fizi¢kih velic¢ina.

Linearni atenuacioni koeficijent, |, predstavlja verovatno¢u da se desi interakcija u odnosu

na predenu putanju i definiSe se preko verovatnoce za interakciju.

N = Noe_#x

Ovaj koefiijent zavisi od vrste materijala kroz koji snop prolazi i energije fotona.



Korisno je definisati i maseni apsorpcioni koeficijent. On predstavlja verovatnocu da se desi
interakcija i odnosu na predenu putanju po jedinici mase materijala kroz koji snop prolazi.

DefiniSe se takode preko verovatnoce za interakciju.

N = Noe—(u/p)(px)

2.1. Principi predaje energije

2.1.1. Fotoelektricni efekat

Fotoelektri¢ni efekat se definiSe kao mehanizam predaje energije fotona elektronu koji se
nalazi u omotacu atoma. Elektron tada napusta atom (fotoelektron) a sam foton, posto je
predao celokupnu energiju, prestaje da postoji. Koji ¢e elektron biti izbijen iz atoma zavisi
od energije fotona, fotoni viSih energija izbijaju atome sa nizZih energetskih nivoa jer oni

imaju veéu energiju veze. Energija fotoelektrona se definise kao:

Ee_ = hV—Eb

Ukoliko je izbijen foton iz unutrasnjih ljuski, upraznjeno mesto biva popunjeno nekim

elektronom iz spoljasnjih ljuski i iz atoma se emituje karakteristicno zracenje.



Elektron koji popunjava prazno mesto

E=Abe. _

Nadolazedi foton

E=hvo ®
E=hv-b.e.

Odlazeci fotoelektron

Slika 1. [lustrovan prikaz fotoelektricnog efekta

Fotoelekri¢ni efekat je proces koji je dominantan nacin interakcije fotona sa materijom kod
elemenata sa velikim atomskim brojem i kod fotona sa niskim energijama. Vazno je definisati
i verovatnocu da foton bude absorbovan, koja se obelezava grékim slovom t (tau), koja je

proporcionalna:

Zn
T X )3

Eksponent N varira od 3 do 4, u odnosu na region od interesa.



Verovatnoca za apsorpciju fotona u velikoj meri zavisi od atomskog broja Z materijala od
koga je sacinjem absorber. Iz ovog razloga materijali sa visokim Z, poput olova, su u Sirokoj
upotrebi kao zaStita od gama zracenja. Takode, verovatnoca za apsorpciju zavisi od podatka
koliko je energija upadnog fotona veca od energije veze (bonding energy, tj. b.e.na slici 1)
elektrona sa kojim treba da stupi u interakciju, taCnije verovatnoca je veca $to su energije

vezanog elektrona i upadnog fotona pribliZnije.

2.1.2. Komptonovo rasejanje

Komptonovo rasejanje je pojava koja nastaje izmedu upadnog fotona i elektrona u materijalu

absorbera. Komponovo rasejanje je ujedno i najdominantniji mehanizam interakcije u tkivu.

Rasejani foton, E=hv’

/
f . .
Upadni foton E=hv ’ \Ugao rasejanja fotona, 8
Ugao rasejanja elektrona, ¢

A
[

¥ Rasejani elektron

Slika 2: Sematski prikaz Komtonovog rasejanja

Kod Komptonovog rasejanja deSava se sledeca situacija: upadni foton gama zracCenja se
rasejava pod odredenim uglom 6 u odnosu na svoj originalni pravac. Ovaj foton predaje deo
svoje energije elektronu (za koji pretpostavljamo da je do tada bio u nepobudenom stanju),

i pobuduje ga. Ovaj elektron se sada naziva Komptonov elektron.



Ugao rasejanja je u direktnoj vezi sa energijom koju foton preda elektronu i moze da ima
vrednost od nule pa do znatno velike. Komptonov proces je najvaZzniji za apsorpciju energije
u mekim tkivima u rangu od 100 keV i do 10 MeV. Verovatnoca za ovo rasejanje se

simbolizuje grckim slovom o i evo nekih njenih karakteristika:

1. Verovatnoca je skoro nezavisna od atomskog broja Z,

2. Verovatnoc¢a za Komponovo rasejanje se smanjuje sa porastom energije upadnog fotona,

3. Verovatnoc¢a za Komponovo rasejanje je direktno proporcionalna broju elektrona po

jednom gramu, i varira za oko 20% od najlakSeg do najteZeg elementa, ukoliko se izuzme

vodonik.

Energija rasejanih fotona E=hv’i Komptonovih elektrona su date pomocu dva izraza:

1

hv =h
v 1/1+a(1—cos€)

E —n a(l — cosB)
€ v1+a(1—c050)
gde je:
_ hv
*= myc?

Analizom navedenih formula moze se zakljuciti da je transfer energije sa fotona na elektron
maksimalan ukoliko je ugao rasejanja fotona 180° unazad, i ugao rasejanja elektrona 0°, kao

sto je prikazano na slici 3.



Rasejani elektron _amm
Upadni foton E=hv // \

‘_--———————----’ H, .I

Rasejani foton, E=hy’ 6=180° @=0° < y

Slika 3: maksimalan transfer energije za Komptonono rasejanje

Ako je 6 =180° ocCekuje se da je cosf = -1. Tada prethodni izrazi mogu da se pojednostave na

sledece:

2a
Fetman = M350

1
hv, .. =h

min = W o,

Na tabeli 1 moZe se videti na koji na¢in energija koju foton predaje elektronu varira sa

energijom fotona.

‘ Photon Energy, 5.11 keV Photon Energy, 5.11 MeV |
o= ALKV _ 010 I
Egfmay=5-11keV x (2 = ?:g;) Ee(may= 5.11 MeV » (2 * 21?)

=0.10 keV =487 MeV
hv' (min)= 5.11 keV = l_lﬁ hy' (min) = 5.11 MeV* %
=5.01 keV = 0.24 MeV

Energy transferred: 95%

Energy transferred: 2%

Figure by MIT OCW.

Tabela 1: Varijacije energije predate elektronu u odnosu na energiju upadnog fotona

10



Kada u Komptonovom rasejanju ucestvuju fotoni niskih energija prenosi se mala koli¢ina
energije bez obzira na verovatnocu za ovakvu vrstu interakcije. Kako se energija povecava,
viSe energije se i predaje, i skoro postoje jedinica za fotone energija iznad 10 i 20 Megatron

volti.

2.1.3. Stvaranje para elektron-pozitron

Ukoliko foton koji reaguje sa materijom ima energiju vecu od 1,022 MeV moze se ocekivati

efekat stvaranja para elektron-pozitron, ili jednostavnije, proizvodnju parova.

Ukoliko upadni foton visoke energije prolazi blizu jezgra atoma, za njega deluju nuklearne
sile. To za posledicu ima nestajanje fotona i, umesto njega, pojave pozitivnog i negativnog
elektronskog para, odnosno elektrona i pozitrona. Dakle ove Cestice ne poticu iz orbite

atoma vec su potpuno novo stvorene u procesu konverzije energije fotona u masu.

Upadni foton
E=hv>1.022MeV

(&)

e

Slika 4: Sematski prikaz stavranja para elektron - pozitron
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Kineticka energija para elektron - pozitron predstavlja razliku izmedu energije upadnog

fotona i energije koja je ekvivalentna dve mase elektrona, odnosno 2 - 0,511 keV =1,022 MeV.

E,, + E,_ = hv — 1.022(MeV)

Verovatnoca za stvaranje para elektron - pozitron se obelezava grékim slovom k i zavisi od
nekoliko faktora. Verovatnoca se povecava sa porastom energije fotona i sa porastom
atomskog broja, i to u funkciji sa Z?.

Sada ¢e biti graficki predstavljeni dominantni efekti interakcije fotona sa materijom u

zavisnosti od energije fotona i atomskog broja absorbera.

120
- Dominacija Dominacija
'qg 20 fotoefekta proizvodnje parova
3
i O=T1 O =K

40 Dominacija

Komptonovog
rasejanja
0
0.01 0.1 1 10 100

Energija fotona u MeV

Slika 5: Graficki prikaz dominantne interakcije fotona u odnosu na energiju fotona i Z
absorbera
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2.2. Udruzeno ponasanje fotona u absorberu

2.2.1. Atenuacioni koeficijenti

Kao Sto je spomenuto, linearni atenuacioni koeficijent je fizicka velicina koja predstavlja
verovatnocu iza interakciju fotona sa materijom prema jedinici puta koji je foton presao.
Linearni atenuacioni koeficijent je zapravo zbir tri verovatnoce, za tri mogu¢a mehanizma
interakcije, a to su fotoelektri¢ni efekat, komptonovo rasejanje i stvaranje para elektron -

pozitron. Ovo ilustruje i formula:

u=t+o+k

T - verovatnoca za fotoelektri¢nu interakciju
o - verovatnoc¢a za Komptonovo rasejanje

K- verovatnoca za efekat proizvodnje parova

Ukoliko je potrebno da se izrazi maseni atenuacioni koeficijent koji je jednak u/p, to se moze

uraditi tako Sto se verovatnoce za ova tri rasejanja podele po jedinici gustine.

DIE
DI
©IQq
TIX
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3.Medicinski linearni akceleratori

Medicinski linearni akceleratori se viSe decenija koriste u radioterapiji tumora kako bi
stvorili visokoenergetsko zracenje sa dobro poznatim terapeutskim i prakticnim benefitima.
Naravno, uvek se treba osvrnuti na bezbednost i zaStitu pacijenta i osoblja koje rukovodi
procedurom ili se nalazi u neposrednoj blizini. Ocekivano, linearni akceleratori koji se
koriste kao teleterapijski uredaji su veoma kompleksni. Unutar njih naelektrisane cestice
dobijaju energiju tokom svoje linearne putanje. Tokom svog puta, Cestice predu jednom kroz
svaku od struktura koje ih ubrzavaju. Vazno je napomenuti da linearni akceleratori, iako se
tako zovu, ne moraju uvek biti linearni. Na primer, akceleratori teskih jona poseduju krivine
od 90 stepeni kako bi zauzimali manje mesta. Takode, postoje akceleratori koji sadrze i

zakrivljenost od 180 stepeni.

Najscesce se upotrebljavaju linearni akceleratori sa radiofrekventnim poljem, kod kojih
ubrzanje i konacna finalna energija cestice zavise od frekvencije promene smera
rafiofrekventnog polja. Generalno gledano, linearni akceleratori su pulsni akceleratori s
obzirom da se snop generiSe od strane izvora i doprema se do pacijenta u pulsevima sa ta¢no
ofredenom talasnom duzinom i frekvencijom. Takode, jako je vaZna repetitivna frekvencija,
f, koja iznosi izmedu 1 i 100 Hz. Takode, linearni akcelerator koji moZe da odasilje

kontinuiran snop se naziva continuous wave (CW) akcelerator.

Medicinski linearni akceleratori normalno rade na frekvencijama od 2856 ili 2998
megaherca. Respektivno, odgovarajuce talasne duzine u slobodnom prostoru su 10,5 cmi 10
cm. Ovo predstavlja kompromis izmedu visoke snage i kompaktnosti koja je potrebna u

primeni u terapiji

Na slici 6 i moZe se videti Sema medicinskog linearnog akceleratora.
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Slika 6: Sema medicinskog linearnog akceleratora

Pored kineticke energije Cestica koje izlaze iz linearnog akceleratora, jedan od vaZnijih
parametara je intenzitet zracenja I. Intenzitet zraCenja definiSe se kao srednji intenzitet u
toku jednog pulsa. S obzirom na receno, da snop prolazi samo jednom kroz svaku strukturu
koja ga ubrzava, postoji mogucénost optimizacije dizajna svake od ovih struktura kako bi se
postigla odredena brzina Cestice. Na ovaj nacin linearni akceleratori koji koriste protone i
teSke jone mogu da omoguce dobro i efikasno ubrzanje u rangu energija gde se brzina

povecava sa energijom, na ustrb mehanicke kompleksnosti.
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Slika 7: Raspodela kinetickih energija cestice po brzinama

Kao Sto se moZe videti na slici 7, Sto se tice linearnih akceleratora koji koriste elektrone, ovo
ubrzanje postaje skoro odmah relativisticko. Linearni akceleratori koji koriste elektrone
stoga imaju jednostavniji dizajn i u moguc¢nosti su da pruZe visoku efikasnost na svim

energijama.

Medicinski linearni akceleratori su uredaji koji ubrzavaju elektrone do kinetickih energija od
4 do 25 MeV koristec¢i mikrotalasna radiofrekventna polja. Ova polja mogu imati frekvencije
od 103 do 10* MHz, ali veéina radi na 2856 MHz. U linearnom akceleratoru elektroni prate
pravolinijske putanje u specijalno izolovanim strukturama koji se nazivaju talasovodi.
Elektroni su svaki put vodeni istom razlikom potencijala, mada medicinski akceleratori
mogu biti i cikli¢ni, pa imaju mogu¢nost ubrzavanja Cestica na krivolinijskim putanjama.

Radiofrekventna polja koja se koriste za ubrzavanje elektrona u talasovodima se proizvode
usporavanjem elektrona u specijalnim evakuisanim uredajima koji se nazivaju magnetroni i
Kklistroni. Za klinicku upotrebu se koriste razliciti tipovi linearnih akceleratora, neki koriste
X zracenje niZih energija, dok drugi pruZaju moguénost rada sa fotonima i elektronima

visokih energija, kao Stosu 6,9,12, 16122 MeV.

16



3.1. Generacije linearnih akceleratora

U poslednjih Cetrdeset godina medicinski linearni akceleratori su se razvijali kroz nekoliko
generacija, ¢ineci tako da danas postoji mnogo sofisticiranije i naprednije masine nego $to je

to bio slucaj 1960-ih godina. Ovih pet generacija ukljucuje:

Medicinski linearni akceleratori prve generacije koristili su fotone niskih energija (4-8MV),
ravan snop, fiksirani filter za poravnanje, klinove koji nisu bili sastavni deo aparata,

simetricne “jaw”-ove (Celjusti).

Medicinski linearni akceleratori druge generacije koristili su fotone srednjih energija (10-

15MV), savijeni snop, pokretnu metu i filere za poravnanje.

Medicinski linearni akceleratori trece generacije koristili su fotone visokih energija (18-
25MV) proizvodili su fotone sa dve energije i elektrone se viSe razliCitih energija, ahromatski
magnet za savijanje snopa, dvostruku foliju za rasejanje, motorizovan klin i asimetri¢ne ili

nezavisne “jaw”-ove.

Medicinski linearni akceleratori Cetvrte generacije takode koriste fotone visokih energija
(18-25MV), ali se rad kontrolisSe kompjuterski, imaju dinamicki klin, moguénost za portalni

imidZing i kolimator sastavljen iz listi¢a tj. lifova (MLC).
Medicinski linearni akceleratori pete generacije takode koriste fotone visokih energija (18-

25MV) i pruZaju mogucnost modulacije snopa pomoc¢u MLC, s tim Sto pruzaju potpunu

dinamicku komformalnu isporuku doze.
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3.2. Nastajanje fotonskog snopa

Kao Sto je recCeno, u linearnim akceleratorima koji su predvideni za radioterapiju elektroni
dobijaju dodatnu energiju kada reaguju sa sinhronizovanim radiofrekventnim
elektromagnetnim poljem. U vazduhu, elektromagnetni talasi putuju brzinom svetlosti ali u
odgovaraju¢e dizajniranom talasovodu brzina propagacije talasa moZe da se znacajno
smanji. Ubrzavajuci talasovod se sastoji od duge cilindri¢ne cevi, kao $to se uocava na slici 8,
a cev se sastoji od serije cirkularnih struktura. Ove strukture su namenjene kako bi se brzina
propagacije mikrotalasa ubrzavala u prvom delu talasovoda, dok ne dostigne brzina bliska
brzini svetlosti. Elektroni koji se generisu u elektronskom topu dolaze do talasovoda i noSeni

su kroz talasovod na nacin koji je analogan ovim mikrotalasima.

Elektroni
\ Relativisticki sektor

Elektronski top % Meta

Ubrzavajudi talasovod
X - zraci

lzvor
radiofrekventnog polja

Slika 8 : pojednostavljena Sema putovanja elektronakog snopa i nastajanja fotonskog x zracenja

Elektronski snopovi koji su generisani u linearnim akceleratorima se koriste za tretmane
tumora koji su na dubini do 70 mm. Za tumore koji se nalaze dublje pogodnije je da se koriste

fotonski snopovi.

Ovaj rad se bazira na fotonskoj terapiji. Kako bi se dobili fotoni potrebno je elektronski snop,
od koga se polazi u svakom akceleratoru, fokusirati na metu sa velikim atomskim brojem,

kako bi se izazvalo zakocno zracenje koje ¢e se koristiti u terapiji. U energijama reda velic¢ine
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MV uglavnom se koristi pravac nadolazecih elektrona kao pravac zakoc¢nog zracenja. U
najjednostavnijim medicinskim nuklearnim akceleratorima meta je fiksirana a struktura
ubrzavajuceg talasovoda je paralelna sa pravcem puta elektrona, tako da se snop elektrona
ne mora savijati. Takode, meta je postavljena pod uglom od 90 stepeni u odnosu na kranio-
kaudalnu osu pacijenta. Medutim, za energije koje su ve¢e od 6 MV duZina akceleratorske
cevi, tj. ubrzavajuceg talasovoda je takva da ovo nije prakti¢no. Da bi se postiglo dovodenje
radiacionog snopa do pacijenta i omogucilo ozracivanje iz svakog ugla, neophodno je da se
snop elektrona savije pre nego Sto udati u metu. Ovo se moZze lako posti¢i s obzirom da

elektroni skre¢u u magnetnom polju.

Dizajn akceleratora moZe da bude prilicno komplikovan. Potrebno je da se proizvede
stabilan monoenergetski elektronski snop koji ¢e biti visoke koncentracije i Sirine svega
nekoliko milimetara, kako bi mogao da se fokusira na metu. X zraci koji nastaju nakon Sto
elektroni pogode metu moraju da uniformno padaju na regiju od interesa, koja moze da

varira od veoma male do 40 x 40 cm.

Takode, veoma povoljno je imati moguénost izbora energije snopa da bi se pravilno tretirao
tumor. Moderni akceleratori su rezultat kompleksnog procesa dizajna sa specificnim

akcentima od strane razlicitih proizvodaca.
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3.3. Konfiguracija modernih linearnih akceleratora

Kada su u pitanju megavoltazne energije elektrona, fotoni koji nastanu zako¢nim zracenjem
se prostiru uglavnom u pravcu upadnih elektrona i iz tog pravca dolaze do pacijenta. U
najjednostavnijoj i najprakti¢nijoj konfiguraciji elektronski top i meta se nalaze u sklopu
ubrzavajuceg talasovoda i u liniji su sa izocentrom medicinskog linearnog akceleratora. Na
taj nacin uklanja se potreba za sistemom za transport snopa i proizvodi se snop fotona cija
se putanja nadovezuje na putanju elektrona, pa se radiofrekventni generator moZe ugraditi

u gentri.

Najjednostavniji medicinski linearni akceleratori su masine koje proizvode fotone energije
4-6 MV. Sve komponente se postavljaju u odnosu na izocentar, sa elektronskim topom i
metom trajno ugradenom u ubrzavajuci talasovod, tako da ne zahtevaju sistem za transport

snopa ali takode nemaju ni mogucnost terapije elektronima.

Ubrzavajudi talasovodi za srednje (8-15 MeV) i visoke (15-30 MeV) energije elektrona su
previse dugi za direktno postavljanje u odnosu na izocentar i zbog toga su locirani ili u
gentriju, paralelno sa osom rotacije gentrija, ili u postolju gentrija. Tada se mora koristiti
sistem za transport snopa. U ovom slucaju radiofrekventni generator se mora postaviti na

postolje gentrija.
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3.4. Komponente savremenih medicinskih

linearnih akceleratora

Medicinski linearni akceleratori se obi¢no ugraduju u odnosu na izocentar i njihovi

operativni sistemi su rasporedeni na pet najvaznijih sektora u masini, a to su:

Gentri,
Postolje gentrija i potpora,
Modulatorski kabinet,

Terapijski sto i prate¢a oprema,

v W N e

Konzola za upravljanje.

Jo$ jedan Sematski prikaz medicinskog linearnog akceleratora moZe se videti na slici 9, gde
je takode prikazano i povezivanje i odnosi sa gore navedenim komponentama. Medutim,
vazno je napomenuti da se aparati ipak u izvesnoj meri razlikuju, u zavisnosti od kineticke
energije snopa, i dizajna koji koristi proizvodac. DuZina ubrzavajuceg talasovoda zavisi od
konacne kineticke enegije elektrona i moze da varira od 30cm za elektrone energija 4MeV,
do 150cm za elektrone energija 25MeV. Komponente za formiranje glavnog snopa kod

modernih medicinskoh linearnih akceleratora su grupisane u 6 klasa:

Sistem za ubrizgavanje elektrona
Radiofrekventni sistem za generisanje snage
Ubrzavajuci talasovod

Pomoc¢ni sistemi

Sistem za transport snopa

A o

Sistem za kolimaciju i monitoring doze
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1
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Slika 9: Postavka glavnih komponenti medicinskog linearnog akceleratora i odnosi medu
njima
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3.4.1. Sistem za snabdevanje elektronima - elektronski top

Sistem za snabdevanje elektronima se najceSce sastoji iz najjednostavnijeg elektricnog
oscilatora koji se zove elektronski top. Postoje dve vrste elektronskog topa: diodni i triodni
tip. Obe vrste sadrZe katodu koja se zagreva i anodu koja je uzemljena, dok triodni tip

takode sadrzi i mrezu.

Elektroni koji treba da se ubrzaju su proizvedeni od strane zagrejane katode procesom koji
se zove termalna emisija. Elektroni nastali termoemisijom izlaze iz zagrejane katode i
fokusiraju se na snop Sirine olovke. U tome im pomaZe zakrivljena elektroda koja sluZzi za
fokusiranje. Ovi elektroni su ubrzani kao anodi sa perforacijama, kroz koju prolaze, da bi

dosli do ubrzavajuceg talasovoda.

Elektrostaticke

\ elektrode za fokusiranje
Elektronski snop

L7 Mreza

Namotaji

Vakuumski Katoda
=B kolimator

Slika 10: Semataki prikaz elektronskog topa
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Elektrostaticko polje koje se koristi za ubrzavanje elektrona u elektronskom topu sa
diodama se dobija direktno od pulsnog modulatora u obliku negativnog pulsa koji se
isporucuje katodi. Pulsni elektronski snop se dobija primenom pulsnog napona od oko 10
kilovolti. Ovo proizvodi struju reda velicine miliampera, detalji Sto se tice proizvodnje

samog elektronskog topa su razli€iti u zavisnosti od proizvodaca.

ResSetka, za koju je reCeno da postoji kod triodnog elektronskog topa, se odrZava na
dovoljno negativnom potencijalu u odnosu na katodu, da moZe da prekine struju ka anodi.
Ubrizgavanje elektrona u ubrzavajuéi talasovod je kontrolisano od strane voltaznih
pulseva koji se primenjuju na reSetku i moraju biti sinhronizovani sa pulsevima koji su

primenjeni na mikrotalasni generator.

U putuju¢im talasovodima, koji su veci i prisutna je manja snaga polja, sistem je visSe
prostorno tolerantan. Ovo dozvoljava da se koriste zagrejani navoji od tangstena. Ovo ne
samo da smanjuje cenu konstrukcije elektronskog topa nego smanjuje i kompleksnost, a
takode ima i dodatnu pogodnost jer je moguce primeniti jednostavnije metode za kontrolu
doze. Kako e se ispostaviti kasnije, ovo je jako vazan zahtev svakog klinickog akceleratora.

Termalni kapacitet ovih elektronskih topova je veoma mali.

Sa druge strane, stojeci talasovodi imaju mnogo rigidniju strukturu i zbog toga ne mogu
da prihvate moguce varijacije u prostoru kao Sto su rotacije gentrija. Umesto toga koriste
se topovi koji se ne zagrevaju direktno ve¢ poseduju jedan grejni element. Ovaj element je

ugraden u sam top i oslanja se na katodu koja ima visoku termalnu emisiju.

Ako je potrebno da postoji joS bolja kontrola moZe se dodati mreza ispred katodne
povrsSine i na taj nacin napraviti triodni elektronski top. Ovakav tip elektronskog topa se
vrlo Cesto koristi u masinama koje koriste stojece ubrzavajuce talasovode, ali, s obzirom
da imaju veoma visoke termalne kapacitete, potrebno je pronaci neki alternativni metod

da se meri doza.
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3.4.2. Radiofrekventni generator

Mikrotalasno zracCenje koje se koristi u ubrzavaju¢em talasovodu da ubrza elektrone za
Zeljene kineticke energije se dobija pomoc¢u radiofrekventnog generatora koji se sastoji od
dve glavne komponente, a to su radiofrekventni izvor i modulator. Radiofrekventni izvor
je magnetron ili klistron. Jedan i drugi su sprave koje koriste ubrzavanje elektrona i
usporavanje elektrona u vakuumu za proizvodnju radiofrekventnog polja. Ta polja se
koriste za ubrzavanje elektrona sa koji se emituju zagrejane katode i ubrzavaju elektrone
ka anodi u pulsnom elektrostatickom polju. Iako slicne namene, njihovi principi u dizajnu

se prili¢no razlikuju.

Za medicinske nuklearne akceleratore snage 2 do 10 MW neophodno je da postoji pulsna

operabilnost masine. U tome nam takode pomaZu magnetron ili klistron kao komponente.

3.4.3. Magnetron

Magnetron je radiofrekventni oscilator koji stvara mikrotalasnu energiju iz elektrona u
jakom magnetnom polju. Odlikuju ga pulsevi od 50 kv koji traju do 5 mikrosekundi koji se
primenjuju na zagrejanu cilindri¢nu katodu. Elektroni koji nastaju termoemisijom bivaju
privuceni ka radijalno simetri¢noj anodi. U prisustvu jakog magnetnog polja koje je paralelno
osi katode elektroni skrecu i prilaze veoma blizu anode, pre nego $to bivaju okrenuti nazad
ka katodi. Pri ovom procesu desavaju se dve stvari: prva, stvara se oscilujuce elektri¢no polje
i druga, elektroni koji se vracaju ce osloboditi joS viSe elektrona sekundarnim emisijama na
katodi. Ovo poslednje zahteva da struja koja zagreva katodu bude smanjena u toku trajanja
pulsa kako bi se sprecilo lavinsko praznjenje. Dimenzije ovih udubljenja koja se uoc¢avaju na
slici 11 generalno odreduju operativnu frekvenciju magnetrona, iako se mogu uraditi izvesna
fina podesavanja ove frekvencije. Maksimalna snaga koja se moZe posti¢i je odredena
kolicinom emitovanih elektrona od strane katode, veli¢cinom visokovoltaznog pulsa kao i

jaCinom magnetnog polja. Radiofrekventni generator u suStini odreduje maksimalnu
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energiju akceleratora. Neki proizvodaci linearnih akceleratora nude dvostruki mod pomocu
duge anode, takozvanog Butovog magnetrona. Ovi magnetroni imaju elektromagnete koje se

mogu podesSavati i dozvoljavaju rad na visokim i niskim modovima energije.

Bakarni blok

Mehovi

{o

Staklena kupola
_‘ Prenosni r

talasovod

Slika 11: Sematski prikaz osnovnih komponenti magnetrona

Magnetroni su kompaktnog dizajna i obi¢no se nalaze u postolju gentrija. Na ovaj nacin se
izbegavaju skupi rotacioni radiofrekventni coupler-i. Ipak, bez obzira na visoku snagu koja
se moZe generisati, oni su veoma osetljivi na efekte magnetnog polja i postavljanje samog
gentrija zahteva da se naprave odredene korekcije za razlicite orijentacije u zemljinom

magnetnom polju kao funkcija ugla gentrija.

3.4.4. Klistron

Jedan od najranijih primeraka klistrona je proizveden od strane proizvodaca Varian 1937.
godine ali se od tada dizajn i mogu¢nost primene veoma prosirila. Za razliku od magnetrona,

klistron nije radiofrekventni oscilator nego je radiofrekventni pojacavac. Za pobudivanje
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klistrona potreban je ulazni radiofrekventni signal, koji ¢e se pojacati od nekoliko decibela

do nekoliko stotina decibela, u zavisnosti od dizajna.

Pravougaoni prenosni
talasovod pod pritiskom

] Keramicki
radiofrekventni
% prozor

Kolektor ——-

Elektronski snop

Cilindri¢ni fokusni

kalem
Radiofrekventna
ulazna petlja
Fokusirana
/ termoionska
katoda

Slika12 : Sematski prikaz glavnih komponenti pulsnog klistron pojacivaca

Elektronski top, koji je montran verikalno, ubacuje elektrone nastale termoemisijom u
radiofrekventno polje. Ovaj snop elektrona se, pre nego Sto ude u polje, suzava pomocu
elektrostatickog ili magnetnog fokusiranja, a pomocu velikih solenioda se odrzava na osi, dok

prolazi kroz radiofrekventni sektor. Konacno, elektroni ostaju u zidovima kolektora.
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Postoje znacajni parametri za moderne klistrone visoke snage. Visokovoltazni pulsevi su u
rangu od 100 do 150 kV, strujanja elektrona tokom ovih pulseva su rada veli¢ine 100 A, a

efikasnost konverzije snage je oko 50 posto. Takode se mora naglasiti i sledece:

1.Elektroni koji stiZu do kolektora generiSu zakoc¢no zracenje do 100 keV i potrebna je

znacajna zaStita.
2. Potrebno je hladenje kolektora ¢ak i kada su u pitanju slab “duty cycle” (1:1000).

3. Kako bi se smanjio rizik od lavinskog praznjenja i kako bi se osigurale male dimenzije

klistrona, potrebno je da bar jedan deo uredaja bude uronjen u ulje.

Klistroni i njihovi Stitovi, tj. barijere, su teski i glomazni i zbog toga su uvek pric¢vrsceni i

imaju fiksnu poziciju. Nalaze se u postolju a ne u ruci gentrija.

3.4.5. Modulator

Uloga modulatora je da obezbedi visokovoltaZne pulseve koji traju nekoliko mikrosekundi,
za izvor mikrotalasa i elektronski top. Na slici 13 je prikazana pojednostavljena Sema
elektronskih kola kod modulatora. Visokovoltazni trofazni izvor obi¢no isporucuje 10kV
kondenzatoru C 1. Ovo se moZe posmatrati na otpornicima R1 i R2 gde je R1 mnogo vece od

R2.
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Trofazni
punotalasni
ispravljac

Generator

Slika 13: Pojednostavljena Sema glavnih komponenti klistrona

3.4.6. Ubrzavajuci talasovod

Ubrzavajudi talasovodi su evakuisane strukture ili strukture napunjene gasom koje se
sastoje od pravougaonika ili kruZnih sektora za transmisiju mikrotalasa. Postoje dve vrste
ubrzavajuc¢ih talasovoda koji se koriste u medicinskim linearnim akceleratorima.
Elektroni koji stizu iz elektronskog topa se ubrzavaju tako $to im se predaje energija
radiofrekventnog polja. U osnovnoj postavci ova, jedna od glavnih komponenti
medicinskog linearnog akceleratora, na prvi pogled izgleda kao bakarna -cev.

Najjednostavniji model ubrzavajuceg talasovoda se dobija upravo od cilindri¢ne cevi tako
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Sto joj se dodaju serije diskova ili irisa sa rupama u sredini, koje su postavljene

ekvidistantno. Ovi diskovi dele talasovod na seriju cilindri¢nih udubljenja.

Mo¢ni radiofrekventni talasi ulaze u ovu cev i bivaju pod uticajem izuzetno jakog
elektricnog i magnetnog polja unutar svake Supljine. Ova polja ubrzavaju elektrone u
pravcu njihovog kretanja. Kako bi se smanjili gubici usled otpora, za izradu ubrzavajuc¢ih
talasovoda koristi se bakar velike ¢istoc¢e. Mikrotalasna energija u zidovima talasovoda,

koja je vezana za energiju elektrona V i duZinu talasovoda L je data kao :

VZ
P =—
ZL
1 2 3 4 5 6
— A—— —

Slika 14: Sematski prikaz ubrzavajuéeg talasovoda, strelicama je obeleZen smer

elektri¢nog polja.

Primecujemo da elektroni u Supljinama 2, 4 i 6 nece dobiti ubrzanje. Pola ciklusa kasnije,
situacija se obrc¢e. Ako je vreme koje je potrebno elektronu da putuje od Supljine 1 do
Supljine 3 jednako polovini perioda radiofrekventnog polja tada ce taj elektron dobiti
energiju u obe Supljine. Ovo je pojednostavljen nacin na koji funkcionise ubrzavajuci
tacasovod. U praksi, ovo se moZe implementirati na razli¢ite nacine i najvise zavisi od
energije i Zeljene primene snopa. Ukoliko je potrebno dobiti fotone energija od 4 do 6 MV,
koristi se modifikovana verzija ovog talasovoda sa Supljinama koje se nalaze sa strane, kao
Sto se uocava na slici 15. U ovoj postavci mozZe se videti da su Supljine u kojima elektroni

ne dobijaju ubrzanje sklonjene sa strane, tako da su na osi ostale samo Supljine u kojem
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elektroni dobijaju ubrzanje. Ovim je pruZena moguc¢nost skracenja duzZine ubrzavajuceg

talasovoda.

Ulaz napajanja

Slika 15. Presek ubrzavajuceg talasovoda za energiju od 6 MeV. Supljine ze ubrzavanje
elektrona se nalaze na centralnoj osi, dok su Supljine za nakupljanje elektrona sa strane.
Elektronski top je sa leve strane, meta je sa desne strane, permanentno ugradeni.

Ubrzavajuci talasovod je izolovan kako bi omogucio kretanje elektrona bez nuspojava.
Udubljenja u ubrzavaju¢em talasovodu postoje iz dva razloga: prvi je da gomilaju i
rasporeduju mikrotalasnu snagu izmedu udubljenja koje su jedna do drugog, a drugi je da

obezbede pogodno elektricno polje za ubrzavanje elektrona. Postoje dve vrste

ubrzavajucih talasovoda:
-Stojeci talasovod

-Putujuci talasovod
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Karakteristike stojeceg talasovoda su takve da se na svakom njegovom kraju nalazi disk
za reflektovanje mikrotalasa, Sto za posledicu ima nakupljanje stojecih talasa. U svakom
trenutku, svako drugo udubljenje nema elektricno polje i samim tim ne dodaje eneriju
elektronima. Ove Supljine sluZe samo za nakupljanje elektrona i mogu da se pomere ka
krajevima talasovoda, time ga skracuju¢i za 50 posto. Slika 16 predstavlja presek

ubrzavajuceg talasovoda sa stojec¢im talasima.

1
\
.. .4---- tz.---» ——
@ t1 —_— — —_—
ol |
Elektronski top * ) >

Slika 16: Semataki prikaz stojeceg talasovoda

Kod putujuceg talasovoda mikrotalasi ulaze u talasovod sa iste strane na kojoj se nalazi
elektronski top i putuju ka strani talasovoda sa viSom energijom, gde su ili apsorbovani
bez refleksije ili izlaze iz talasovoda da bi bili absorbovani od strane otpornika. U ovoj
konfiguraciji samo jedna od Cetiri Supljine u datom trenutku sluZi za ubrzavanje elektrona

i obezbeduje elektri¢no polje u pravcu propagacije snopa.
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Slika 17: Sematski prikaz putujuceg talasovoda

3.4.7. Sistem za podrsku

Sistem za podrsSku kod medicinskih linearnih akceleratora se sastoji od nekoliko komponenti

koje nisu direktno ukljucene u proces ubrzavanja elektrona, ali omogucavaju da se vrsi

klini¢ka upotreba akceleratora. Najvaznije komponente sistema za podrsku su:

-Sistem vakuumskih pumpi, koji omogucava pritisak od oko 107° torr u ubrzavajucem

talasovodui radiofrekventnom generatoru.

-Sistem za hladenje vode koji hladi ubrzavaju¢i talasovod, metu, cirkulator i radiofrekventni

generator,

-Sistem vazduSnog pritiska za pneumaticko pomeranje mete i ostalih komponenti za

suzZavanje snopa,

-Zastita protiv curenja radijacije.
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3.4.8. Transport snopa elektrona

Kod medicinskih linearnih akceleratora niskih energija meta je ugradena u ubrzavajuci
talasovod tako da nije potreban sistem za prenos snopa od talasovoda do mete. Za energije
veCe od 6 MeV talasovodi bi trebali biti mnogo duzi, Sto zbog kompaktnosti uredaja nije
prakti¢no, tako da se koriste magneti za promenu pravca snopa. Ubrzavajuci talasovod se
obi¢no postavlja tako da bude paralelan osi rotacije gentrija, elektronski snop se savija tako
da moZe da pogodi metu ili da moZe da izade kroz prozor za izlaz snopa. Postoje tri sistema

Za promenu pravca snopa:

- 90 stepeni
- 270 stepeni

- Slalom, gde je poslednja promena 112,5 stepeni

Na srednjim (10 MeV) i visokim (preko 15 MeV) energijama mora se koristiti sistem za
transport snopa od ubrzavajuceg talasovoda do mete ili izlaznog prozora (ako je u pitanju
terapija elektronima). Ovaj sistem se sastoji iz izolovanih transportnih cevi i magenta za
promenu pravca snopa. Takode, postoje kalemi za upravljanje i fokusiranje koji ¢ine deo

sistema za transport snopa.

TALASOVOD TALASOVOD

TALASOVOD

Slika 18: Konstukcija elemenata za promenu pravca snopa pod razli¢itim uglovima
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3.4.9. Glava aparata

U glavi medicinskog linearnog akceleratora nalazi se nekoliko komponenti za stvaranje ,
oblikovanje, lokalizaciju i monitoring fotonskog i elektronskog zracenja koje se klinicki
primenjuje. Elektroni koje proizvede elektronski top bivaju ubrzani u talasovodu do Zeljene
kineticke energije i dolaze do glave medicinskog linearnog akceleratora u formi snopa Sirine
olovke, gde nastaju fotoni ili elektroni koje moZe se koristiti u klinicke svrhe. Najvaznije
komponente koje se nalaze u glavi gentrija u medicinskom linearnom akceleratoru cetvrte i
pete generacije su:

- Nekoliko razli¢itih meta za X zrake

- Filteri za ravnanje snopa i rasipni filteri za elektrone

- Primarni i sekundarni (podesivi) kolimatori

- Dvostruke transportne jonizacione komore

- Indikator svetlosnog polja i rastojanja

- MLC kolimatori (lifovi)

- Pomerajudi klinovi

: Elektronski top
¥
l >

~

m g
. “~Meta
<«—— Primarni kolimator

~a(/1111Y Filtgr za poravnanje

eyl // 7

Front snopa __
Folija za rasipanje
> 4

Karozel —»

|
I
8K |
b "
-~ 8 Sad 3 \'- ~~_ Prorezi za klinove
Poravnat snop —» } N
ANdadoLlllon
I I 1 Ead 2%
R T LR T |
I glvig (| \
] I I | | \
] I I | | \
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1 4 v A B | A |

Pacijent

Slika 19: Sematski prikaz glave aparata sa najvaznijim komponentama
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Fotoni koji se koriste u klinicke svrhe se dobijaju tako Sto se na fotone koji nastanu zako¢nim
zracenjem primene filteri za poravnanje. Svaki snop terapijskih fotona ima svoju sopstvenu
kombinaciiju filtera za poravnanje koji se nalaze za rotiraju¢em tocku (karozelu) radi

jednostavnije i brZe postavke, kada su potrebni.

Primarni kolimator definiSe maksimalno kruZzno polje, koje se dalje oblikuje pomocu
podesivog kolimatora. Ovaj sekundarni kolimator se sastoji iz dve gornje i dve donje
nezavisne ploce (Celjusti ili “jaw”-ovi) pomocu kojih se dobija kvadratno ili pravougaono

polje. Maksimalne dimenzije polja su 40x40 cm? u izocentru.

Jonizacione komore se koriste za monitoring i kontrolu, kao i za radialno i transverzalno

poravnanje snopa.

Indikator svetlosnog polja se odbija od ogledala i daje vizuelni prikaz kako snop izgleda kada
pada na odredenu povrSinu, odnosno koZu pacijenta. Ovo je vaZan indikator s obzirom da

nismo u mogucénosti opticki da posmatramo sam snop.

Indikator rastojanja govori koliko je centimetara snop udaljen od povrSine na koju pada,
odnosno od koZe pacijenta. Ovo je vazno kako bi pacijent bio postavljen na bezbednu
udaljenost od glave aparata i kako bi se ispunili zahtevi za postavku pacijenta odredeni

teleterapijskim planom.
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3.5. Proizvodnja terapijskih fotona u medicinskom
linearnom akceleratoru

Terapijski fotoni koji se proizvode u medicinskom linearnom akceleratoru su nastali u meti
i najc¢eSCe poravnati filterima za poravnanje. Ukoliko fotoni imaju energiju ve¢u 15 MeV

najpogodnije je da se koriste mete sa visokim atomskim brojem Z.

3.5.1. Kolimacija snopa

U standardnom medicinskom linearnom akceleratoru kolimacija fotonskog snopa se postize

pomocu nekoliko kolimatora:

- Primarni kolimator
- Sekundarni (podesivi) kolimator

- MLC kolimatori (lifovi), opcionalni

Primarni kolimator definiSe najvete moguce cirkularno polje. U izolatorski blok od
tangsterna je sa jedne strane ugradena meta, a sa druge strane konusni otvor i filter za
poravnanje. Ovaj izolatorski blok je dizajniran tako da prigusi primarni snop na manje od
0,1% . Prema preporukama, izlazni snop ne bi smeo biti ve¢eg intenziteta od 0,2% primarnog

snopa.

Sekundarni kolimatori se sastoje iz Cetiri bloka (kod pojedinih proizvodaca mogu se sresti
samo dva bloka u sekundarnom kolimatoru) koji formiraju takozvane gornje i donje Celjusti.
Ove Celjusti su u mogucénosti da formiraju kvadratni ili pravougaoni snop u izocentru

medicinskog linearnog akceleratora sa stranicom veli¢ine do 40cm.
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Moderni medicinski linearni akcelerator u sebi sadrZzi nezavisne Celjusti koje mogu da
obezbede asimetri¢na polja. Najcesce je potrebno da se blokira polovina ili tri Cetvrtine polja

od Cega su jedna ili dve (respektivno) ivice polja paralelne sa centralnom osom snopa.

Jedna od najnovijih inovacija Sto se tice kolimacije snopa su MLC kolimatori (lifovi).
Generalno, ideja iza MLC kolimatora je jednostavna, medutim, ostvarivanje pouzdanog MLC
sistema predstavlja svojevrstan tehnoloski izazov. Broj MLC kolimatora se stalno povecava,
sada postoje modeli sa 60 parova lifova koji pokrivaju polja veli¢ine 40 x 40 cm?. Svaki MLC
kolimator mora da ima svoj nezavisni motor, Sto znaci da ovaj sistem zahteva 120
kompjutersko kontrolisanih nezavisnih motora. Postoje i minijaturne verzije MLC
kolimatora (mikro MLC) gde je Sirina jednog kolimatora od 1,5 do 6 mm koji mogu da
projektuju polje veli¢ine 10 x 10 cm u izocentru. Ovi medicinski linearni akcelerator se mogu

koristiti u radiohirurgiji kao i za tretmane glave i vrata.

3.5.2. Sistem za kontrolu doze

Najces¢i sistemi za kontrolu ili monitoring doze su transmisione jonizacione komore. Ovi
detektori su trajno ugradeni u medicinski linearni akcelerator kako bi se kontinuirano
kontrolisala doza koja se isporucuje pacijentu za vreme tretmana. Veéina medicinskih
linearnih akceleratora imaju izolovane jonizacione komore kako bi njihov odgovor bio
nezavisan od temperature i pritiska. Nacesce se sistem jonizacionih komora nalazi izmedu
filtera za poravnanje snopa i sekundarnog kolimatora. Radi bezbednosti pacijenta
dozimetrijski sistem medicinskog linearnog akceleratora se obi¢no sastoji od dve nezavisno
izolovane jonizacione komore sa takode nezavisnim izvorima struje i elektrometrima. Ako
dode do prestanka rada primarne komore, druga komora ¢e prekinuti ozrac¢ivanje ukoliko
dode do isporuke doze vece od planirane. U slucaju da obe komore istovremeno prestanu sa

radom sigurnosni sistem medicinskog linearnog akceleratora ¢e ugasiti aparat kako bi se
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iradijacija pacijenta svela na minimum. Osnovni zahtevi koje jonizacione komore moraju da

ispune su:

- Moraju imati minimalan uticaj na snop klinickih fotona i elektrona
- Njihov odgovor mora biti nezavisan od ambijentalne temperature i pritiska (ovo se

najcesce reSava izolacijom same komore)

Primarne jonizacione komore koli¢inu zra¢enja mere u monitorskim jedinicama. Prema
pravilu, jedna monitorska jedinica odgovara dozi od 1cGy koja se isporuci vodenom fantomu
na dubini maksimalne doze na centralnoj osi snopa pri ozracivanju polja povrsine 10 x 10
cm? na rastojanju izvora i detektora (source to surface distance, SSD) od 100cm. Kada se
isporuci broj monitorskih jedinica koji je predviden teleterapijskim planom, medicinski
linearni akcelerator se iskljucuje. Pre nego Sto se moZe ponovo pokrenuti ozracivanje, broj

monitorskih jedinica mora biti vracen na nulu.

Pored kontrole monitorskih jedinica, sistem za kontrolu doze takode posmatra i druge
parametre kao $to su poravnanje snopa, energija i simterija snopa. Ovaj dodatni monitoring
zahteva da elektrode primarnih i sekundarnih jonizacionih komora budu podeljene u vise
odeljaka. Medicinski linearni akcelerator mora da bude opremljen za monitoring koji u
svakom trenutku prikazuje dozu u izocentru i zaustavlja snop ako doza dva puta prede
maksimalnu, koja je odredena specifikacijom proizvodaca. Ukoliko je medicinski linearni
akcelerator u mogu¢nosti da radi na viSe od jedne energije ili vrste Cestice, ozracivanje se
prekida sve dok se u kontrolnoj sobi na konzoli aparata ne odabere nova selekcija energije

ili vrsta terapijskog snopa.
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4. Detektor GR -135

Za prikupljanje spektara rasejanog fotonskog zracenja u okolini linearnog akceleratora
u ovom radu KkoriS¢en je prenosni detektor GR-135 Cija je osnovna aktivna zapremina
bazirana na kristalu Nal(Tl). GR-135 je detektor koji predstavlja pomak u monitoringu
zraCenja s obzirom da pruza mogu¢nost ne samo da se otkrije i locira radioaktivni materijal
veC i da se automatski identifikuju radionuklidi koji su prisutni. Ovaj detektor je potpuno

prenosiv i izgleda kao na slici 20:

Slika 20 : GR-135 detektor za identifikaciju

GR-135 identifikator se sastoji iz dva detektora koji deluju sinergetski. Sastoji se iz natrijum
jodidskog detektora koji omogucava visoku senzitivnost i Gajger Milerovog brojaca za

merenje nivoa doze.

Natrijum jodidski detektor je specijalno dizajniran za teZe uslove i okruZenja. Natrijum
jodidski kristal je zatvoren u specijalni dZep kako bi davao visok procenat zastite od udarca
i potpuno je ugraden u telo aparata. Dimenzije natrijum jodidskog detektora su 38 x 57 mm,
a zapremina je 65 kubnih centimetara. Ocekuje se energetska rezolucija bolja od 9% za
Cezijum 137 na 662 keV. Ovaj detektor moZe da meri energije od 50 keV - 3 MeV i mozZe da
izrazava rezultate u R, Sv ili Gy. Opseg merenja za ovaj detektor je od 1 uR/h - 5 mR/h.

Gajger-Milerov brojac je lokalizovan iza frontalnog dela instrumenta i sastoji se od Gajger-

Milerove cevi prec¢nika 1,27cm i duZine 5cm.
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Sto se ti¢e nac¢ina rada, ovaj detektor moZe da radi na dva nacina: prvi je automatski mod, u
kom se mogu koristiti samo opcije pretrage i identifikacije. Takode, postoji i manuelni mod.
U modu pretrage GR-135 prikazuje trenutno brzinu brojanja u mernoj jedinici od broj u
sekundi. Ovaj moj se koristi uglavnom za potragu za radioaktivnim materijalom.

U modu identifikacije GR-135 akumulira podatke o spektru iz uzorka i analizira spektar u
smislu emitovanog nivoa energije. Identifikacioni mod je koriS¢en u prikupljanju podataka
ua ovaj rad. On omogucava detaljnu spektralnu analizu kao i identifikaciju pikova i nuklida.

Od pokretanja merenja, na svakih 1 sekund ¢e se pokazivati grafik za progresom.

Kao Sto se vidi sa slike 20, telo detektora se sastoji od dva primarna dela, a to su kuciste i
povrsinska ploca. Kuciste je napravljeno od aluminijuma koji obezbeduje jaku strukturu.
Gornja ploca je napravljena od specijalne ABS plastike tako da svodi masu na minimum dok
zadrzava rigidnost jedinice. Kombinacijom ovih delova dobija se ku¢iSte pogodno za prenos
u situacijama kada postoje izvesni rizici za mehanicke udarce. Mrtvo vreme detektora GR-

135 bi trebalo da bude izmedu 10:00 h i 20% kako bi se dobili najbolji rezultati.

5. APTEC - NRC softver

Aptec- nrcje sistem za analizu koji se veoma Cesto koristi kada je potrebno analizirati spektre
dobijene sa detektora. Upravo je ovaj softver koriS¢en za analizu spektara rasejanog
fotonskog zraCenja prikupljenih prenosnim detektorom GR-135. U softveru Aptec - NRC
postoji moguénost za manipulaciju spektrima pocevsi od kalibracije, kada se svakom kanalu
dodaje energija, preko izbora prikaza (detaljnijeg ili manje detaljnog) kao i izbora skale u
kojoj Zelimo da gledamo da posmatramo spektar: linearna ili logaritamska . Softver pruza
mogucnost za integraljenje odredenih delova spektra i daje podatke o odbroju po sekundi u
odredenoj tacki ili delu spektra. Takode je moguce posmatrati i Zivo i mrtvo vreme detektora

i na osnovu toga izvuci neophodne podatke za analizu.
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6. Eksperimentalni rad

Eksperimentalni deo ovog rada odnosio se na prikupljanje spektralnih podataka rasejanog
zracenja na nekoliko pozicija u odnosu na linearni accelerator, za razlicite vrednosti energija
elektronskog snopa (6MeV, 10MeV), kao i kasnijim uporedivanjem tih rezultata sa
rezultatima dobijenim u simulaciji za slicne uslove. Na osnovu eksperimentalnih rezultata
dobija je brzina odbroja, odnosno broj dogadaja za svaki snimljeni spektar. Merenja su
realizovana u okolini medicinskih linearnih akceleratora lociranih u okviru Instituta za

onkologiju u Sremskoj Kamenici.

U simulaciji je racunata brzina doze ondosno dozni efekat koji rasejano zracenje ima na
pacijenta, Sto se kasnije moglo iskoristiti pri proceni efekta na ukupnu dozu u realnim

uslovima.

6.1. Merenja urealnim uslovima

Nakon $to su navedene glavne komponente medicinskog linearnog akceleratora kao masine
koja obezbeduje stabilan fotonski snop, eksperimentalni deo ovog rada fokusiran je na

karakteristike spektara rasejanog fotonskog zraCenja pri energijama elektrona:

- 6MeV sa poravnavajuc¢im filterima na mediciskom nuklearnom akceleratoru VersaHD
proizvodaca Elekta,
-10 MeV sa poravnavajuéim filterima na mediciskom nuklearnom akceleratoru VersaHD
proizvodaca Elekta
- 6MeV bez prisustva poravnavajucih filtera (oznaka FFF*) na mediciskom nuklearnom

akceleratoru TrueBeam proizvodaca Varian.

**flattening filter-free (FFF) photon beam (medical linear accelerator operates with Flattening Filter (FF) and
Flattening-Filter-Free (FFF) mode)
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Merenja su vrSena u nekoliko razli¢itih pozicija, kako bi se dobila predstava o
distribuciji rasejanog zracenja u zavisnosti od orijentacije detektora u odnosu na linearni
akcelerator. Na slici 21 su Sematski prikazane pozicije detektora u odnosu na medicinski

linearni akcelerator i teleterapijski sto.

Medicinski
lincarni
akcelerator
@ .IZOCQ ntar @

2m

Teleterapljski
sto

Slika 21: Sema sobe za merenje (pogled odozgo ka podu). Brojevima su oznacene pozicije
detektora. Primarni fotonski snop usmeren je normalno ka podu sobe (ka ravni crteZa)

Podaci o zadatim uslovima isporuke snopa za energije 6MeV (pozicija1i5)i 10MeV (pozicije

1, 2,3,4,5), sa poravnavajucim filterima na aparatu Elekta Versa HD su:
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Veli€ina zra¢nog polja: 10x10 cm
Total MU(ukupno monitorskih jedinica): 3000
Vreme merenja: 5 min
Rastojanje detektora od izocentra: 2m

Energija | Naziv spektra | Vreme Zivo Merna Integralna Brzina
merenj | vreme | pozicija brzina brojanja
a [s] brojanja U
[s] ( 1keV- energetskom
3580keV) intervalu
5keV-65keV
[c/s] [c/s]
6MeV Aptec- 300 103.9 1 9877 9683
Spektar1-
6MeV-
POZICIJA 1.S0
6MeV Aptec- 300 93.9 5 10 327 10 078
Spektar8-
6MeV-
POZICIJA 5.50
10MeV Aptec- 300 48.1 1 34048 6523
Spektar2-
10MeV-
POZICIJA 1.S0
10MeV Aptec- 300 42.1 2 51837 13947
Spektar4-
10MeV-
POZICIJA 2.S0
10MeV Aptec- 300 34.9 3 55108 9632
Spektaré6-
10MeV-
POZICIJA 3.50
10MeV Aptec- 300 51.5 5 36734 9993
Spektar9-
10MeV-
POZICIJA 5.50
10MeV Aptec- 300 45.8 4 47 735 13 285
Spektar10-
10MeV-
POZICIJA 4.S0
Fonski 300 284.3 76.2 6.0
spektar

Tabela.2: Podaci o prikupljenim spektrima rasejanog fotonskog zracenja pri energijama

elektrona 6MeV i 10MeV
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Podaci o zadatim uslovima isporuke snopa za energije 6MeV (pozicije 1, 2,3,4,5), bez

poravnavajucih filtera ( FFF - flattening filter-free ) na aparatu Varian TrueBeam su:

VeliCina zracnog polja: 10x10 cm
Dose rate: 1000 MU /min
Total MU (ukupno monitorskih jedinica): 5000
Vreme merenja: 5 min

Rastojanje detektora od izocentra: 2m

Energija Naziv Vreme Zivo Merna Integralna Brzina
spektra merenj vreme | pozicija brzina brojanja
a [s] brojanja U
[s] (1keV- energetskom
3580keV) intervalu
5keV-65keV
6MeV Spektar2- 300 85.7 1 7277 5769
POZICIJA 1-
6MV  FFF-
Aptec.S0
6MeV Spektar3- 300 69.8 2 13 211 11 061
POZICIJA 2-
6MV  FFF-
Aptec.S0
6MeV Spektar4- 300 63.8 3 7599 5713
POZICI)A 3-
6MV  FFF-
Aptec.S0
6MeV Spektar5- 300 69.8 4 12 039 9850
POZICIJA 4-
6MV  FFF-
Aptec.S0
6MeV Spektaré6- 300 93.8 5 8853 7149
POZICIJ)A 5-
6MV  FFF-
Aptec.S0

Tabela.3: Podaci o prikupljenim spektrima rasejanog fotonskog zracenja pri energijama

elektrona 6MeV FFF
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Analizom spektara rasejanog fotonskog zraCenja utvrdeno je da postoji vrlo izrazen pik na
energiji od oko 20keV, Sto je dosta nisko u odnosu na opseg energija koje postoje u sprektru.
Ovaj pik se proteZze do energije od oko 65keV. U kontinualnom delu spektra naziru se
anihilacione linije.

Na slici 22 prikazana je komparacija jednog od snimljenih spektara sa fonskom spektrom.

- o

S1.22 Komparacija spektra pri energiji 6MeV (FFF) snimljenog na poziciji 5 (gornji spektar)
sa fonskim spektrom (donji spektar)

Na narednim stranicama bice prikazani snimljeni spektri u logaritamskoj skali, obzirom
na potrebu da budu istovremeno vidljivi visoki odbroji u niskoenergetskom delu spektra i
relativno mali doprinos u visokoenergetskom delu spektra.
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1637734
Counts{sec
34048.5
Collect Start
20-Jun-2022
8:27:17AM
Collect Stop
20-Jun-2022
8:27:17AM
User ID

Slika 30: Spektar6-POZICIJA 5-6MV FFF-Aptec
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Imported from Ortec

PresetT

chi# 512
1670.59 keV
12¢c

325.8 725.0 1180. 1671. keV'2179. 2685.

1000.000
Stopped
True Time
300.000
Live Time
42.100

% Dead
85.97
Gross Count
2182366
Counts/sec
51837.7
Collect Start
20-Jun-2022
8:27:37AM
Collect Stop
20-Jun-2022
8:27:37AM
User ID

\
3171.

Slika 31: Aptec-Spektar4-10MeV-POZICIJA 2

Log Imported from Ortec

Preset-T

ch# 512
1670.59 keV
837¢c

325.8 725.0 1180. 1671, keV'2179. 2685.

1000.000
Stopped
True Time
300.000
Live Time
34.900
% Dead

88.37
Gross Count
1923295
Counts{sec
55108.7
Collect Start
20-Jun-2022
8:28:19AM
Collect Stop
20-Jun-2022
8:28:19AM
User ID

3171, 3614,

Slika 32: Aptec-Spektar6-10MeV-POZICIJA 3
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Log Imported from Ortec

Preset-T

chit 512
1670.59 keV
136 ¢c

325.8 725.0 1180. 1671. keV'2179. 2685.

3171.

1000.000
Stopped
True Time
300.000
Live Time
45.800
% Dead
84.73
Gross Count
2186284
Counts/{sec
47735.5
Collect Start
20-Jun-2022
8:29:36AM
Collect Stop
20-Jun-2022
8:29:36AM
User ID

3614,

Slika 33: Aptec-Spektar 9-10MeV-POZICIJA 4

Log Imported from Ortec

Preset-T

chi# 512
1670.59 keV
168 c

1000.000
Stopped
True Time
300.000
Live Time
51.500
% Dead
82.83
Gross Count
1891804
Countsjsec
36734.1
Collect Start
20-Jun-2022
8:29:23AM
Collect Stop
20-Jun-2022
8:29:23AM
User ID

325.8 725.0 1180. 1671. keV'2179. 2685.

3171,

3614,

Slika 34: Aptec-Spektar 9-10MeV-POZICIJA 5
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Na prethodnim slikama koje prikazuju spektre rasejanog fotonskog zracenja snimljene
pri energijama elektronskog snopa od 10MeV wuocava se znatno veci odbroj u
visokoenergetskom regionu ( E > 500 keV ), nego u sluc¢aju 6MeV spektara, Sto je posledica
aktivacije materijala u blizini detektorske aktivne zapremine, usled neutrona generisanih u

fotonuklearnim reakcijama.

6.2. Simulacioni rezultati

Kako bi se izvrsila najbolja procena efekata na ukupnu dozu za pacijenta potrebno je izvrSiti
procenu brzine doze kojoj je izloZen pacijent od strane rasejanog zracenja za vreme trajanja
radioterapije. Simulirani su uslovi slicni onim koji postoje u bunkeru, Sto prikazuju i sledece

Seme date na S1.35i S1.36.

Ceoni zid
bunkera

- zid bunkera ima debljinu 1m

] Unutrasnje dimenzije bunkera:
10mx8mx5m

Bocni zid bunkera

S1.35.Geometrija simulacione postavke
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Bocni zid

Boéni zid

Pogled sa Ceonog zida
bunkera

S1.36..Pozicija glave akceleratora i detekcione zapremine unutar betonskog bunkera u
simulacijama

Simulacije su izvrSene pomocu programa Geant4, pri ¢emu je snop elektrona energije
6 MeV padao na W metu smestenu u primarnom Kolimatoru. Nije simulirano prisustvo
sekundarnih kolimatora akceleratora.

Na osnovu podataka dobijenih iz simulacija pomocu softverskog paketa Geant4 dobijen je
spektar rasejanog zracenja prikazan na S1.37. Kao S$to se vidi, dobijena je kvalitativno ista

distribucija rasejanog zracenja, kao i ona prikupljena eksperimentalnim putem.

L 15 keV

S1.37.Simulirani spektar rasejanog zraCenja na poziciji udaljenoj 2m od projekcije izocentra.
Energija elektrona koji padaju na W metu iznosi 6 MeV. Matrica detektorske cilindri¢ne
zapremine (D=30 cm, H=40 cm) u kojoj se posmatra depozicija rasejanog zracenja je voda.
Masa ove detektorske zapremine iznosi m=28.26 kg.
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Ukoliko je struja akceleratora (elektroni koji padaju na W metu ) okarakterisana slede¢im
parametrima:

-visina impulsa: 50 mA

- trajanje impulsa: 2ps

- brzina ponavljanja: 100 impulsa po sekundi

- period izmedu pocetka dva sukcesivna impulsa: 10 4 ps,

tada je br.elektrona koji padne na W metu u jedinici vremena:

Ne=6.2422 x 1013 e/s

Odgovaraju¢a brzina brojanja fotona rasejanog zraCenja u pomenutoj detektorskoj
zapremini koja se dobija iz simulacija (broj dogadaja registrovanih u toku 1 s), iznosi:
R’ = 532 x 10° ¢/s.

Brzina apsorbovane doze usled rasejanog zracenja registrovanog u detektorskoj

zapremini pri prethodno opisanim uslovima iznosi:
D' = 28.6 mGy/h,

$to obzirom da se radi o fotonskom zracenju odgovara brzini ekvivalentne doze od 28.6
mSv/h.

Medutim, potrebno je naglasiti da su ovi simulacioni rezultati dobijeni imajuci u vidu
gore pretpostavljene podatke o struji akceleratora (Sto nije bio dostupan podatak), a koji su
se mogli u znacajnoj meri razlikovati od struja akceleratora pri eksperimentalnim
merenjima. Takode, nepostojanje sekundarnih kolimatora u simulacionoj postavci, moglo je
da u znacajnoj meri dovede do porasta brzine brojanja, a samim tim i brzine doze koje su
dobijene u simulacijama, u odnosu na realne uslove. Treba imati u vidu i da je detekciona
zapremina u simulacijama znacajno veca ( oko 435 puta ) od Nal detekcione zapremine
prenosnog detektora koriS¢enog pri eksperimentalnim merenjima, kako bi se u
simulacionim uslovima mogli prikupiti statisticki znacajni rezultati, kao i da u simulacijama
nije postojao nikakav apsorpcioni sloj oko detekcione zapremine, dok je Nal kristal smeSten
unutar detektora ispod dodatnih apsorpcionih slojeva. Sve ovo mora se uzeti u obzir pri

komparaciji simulacionih rezultata i rezultata dobijenih iz eksperimenata.
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6.3. Komparacija rezultata i simulirani dozni doprinos

Osvrtom na rezultat dobijen eksperimentalnim putem, konstatovano je da broj dogadaja

registrovanih u toku 1s za energiju od 6MeV , na pozicijama 11 5 (tabela 1) iznosi:

R, = 9877 S za poziciju 1

Rs; =10 327 g za poziciju 5

Ukoliko bi se na izmerene brzine brojanja primenili svi odgovaraju¢i korekcioni faktori,
tako da odgovaraju gore pomenutim simulacionim uslovima (ukljuc¢ujudi i faktor odnosa
simulacione i eksperimentalne detekcione zapremine), dobili bi se uporedivi rezultati
eksperimentalnih i simulacionih brzina brojanja.

Ipak, imajuci u vidu da ¢e nam dobijeni simulacioni rezultati, iz gore pomenutih razloga
dati precenjene vrednosti brzina doza u odnosu na realne uslove, izvrSi¢emo procenu doze
pacijenta usled rasejanog fotonskog zracenja, smatrajuci da je doprinos rasejanog zracenja
u koje je “uronjen” pacijent isti kao na simuliranoj poziciji na 2m od izocentra. Obzirom na
viSestruka fotonska rasejanja unutar potpuno zatvorenog betonskog bunkera, ova
pretpostavka ima opravdanje. Ukoliko je npr. pacijentu propisana radioterapija od 2,5 Gy po
frakciji u 15 frakcija, i ako je trajanje jednog tretmana 10 min, pacijent je izloZen dejstvu

rasejanog zracenja tokom 2,5 h, Sto na bazi simulacionih rezultata iznosi:

mSv

D, = 28'6T +2.5h =71.5mSv

Ponovo naglasavajuci da se zbog razlike izmedu opisanih simulacionih uslova i realnih
uslova, ocekuje manji dozni doprinos rasejanog zraCenja u realnosti od procenjenog
simulacionog rezultata, ipak je neophodno uzeti u obzir dozu koju pacijent primi tokom
radioterapije na linearnom akceleratoru usled rasejanog fotonskog zracenja.

Poredenja radi, prema c¢lanu 8, stav 1 Pravilnika o granicama izlaganja jonizuju¢em
zraCenju (SluZzbeni list SR], broj 32/98) propisano je da granica doze za pojedince iz

stanovniStva iznosi 1 mSv godisSnje.
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7. Zakljucak

Cilj ovog rada bila je akvizicija i analiza realnih spektara rasejanog fotonskog zracenja u
okolini medicinskog linearnog akceleratora pri dve energije elektronskog snopa - 6 MeVi 10
MeV, koje moZe imati znacajan udeo u dozi koju pacijent primi za vreme radioterapije.
Uoceno je da je spektralna distribucija rasejanog zracenja okarakterisana izraZenim pikom

na oko 20 keV, te kontinualnom raspodelom C¢iji intenzitet relativno brzo opada na

energijama preko 500 keV, kada su u pitanju spektri dobijeni sa 6MeV elektronskim snopom.

U slucaju spektralnih distribucija koje su prikupljene pri energijama elektrona od 10 MeV,
spektralni intenzitet rasejanog fotonskog zracenja u regionu 100keV-500KkeV je izraZeniji
nego kod 6MeV spektara, a strmiji pad intenziteta uocava se tek posle 1MeV, Sto je posledica
doprinosa koji poti¢e od aktivacije neutronima materijala u blizini aktivne detekcione

zapremine.

Takode je demonstrirano da se simulacionim pristupom moze kvalitativno reprodukovati
spektralna distribucija rasejanog fotonskog zracenja, dok ¢e kvantitativni rezultati
simulacija u velikoj meri zavisiti od moguénosti poznavanja realne struje elektronskog snopa
akceleratora (Sto u slu€aju merenja u ovom radu nije bio dostupan podatak), kao i svih

drugih geometrijskih karakteristika glave akceleratora.

Zbog pojednastavljenja simulacione postavke, u simulacijama nije bilo prisustva
sekundarnih kolimatora, Sto je jedan od razloga koji sigurno vodi ka precenjivanju brzine
doze rasejanog zraCenja u odnosu na realnu situaciju. Imajuci ovo u vidu, jednostavnim
poredenjem procenjenih simulacionih rezultata i propisane granice doze za stanovnistvo
stice se utisak da rasejano zracenje nije zanemarivo kada je u pitanju ukupna doza koju

prima pacijent.
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Takode, ne treba zaboraviti joS neke cinjenice koje dodatno uticu na porast primljene doze

usled rasejanog zracenja:

1. Uizvesnom broju slucajeva se deSava da jedna frakcija u radioterapiji zahteva vreme
izlaganja duZe od 10 min, Sto poveéava ukupno vreme izlaganja

2. Pacijent se uglavnom nalazi na rastojanju manjem od dva metra u odnosu na primarni
snop

3. Energija kojom se pacijent ozracava neretko je veca od 6 Mev za koje je radena
komparacija, i to se, kao $to su rezultati pokazali, mnogo viSe odraZava na brzinu

brojanja a samim tim i na efekat koje rasejano zracenje zauzima u ukupnoj dozi.

[z svega navedenog proizilazi da je uticaj rasejanog zracenja na ukupnu dozu koju prima
pacijent, podatak koji se ne sme prevideti kada je u pitanju radioterapija i da je potrebno
posvetiti viSe pazZnje ovoj Cesto zanemarenoj temi, kako bi bilo osigurano da su ispoStovani

svi protokoli u smislu Sto bolje zastite pacijenta od rasejanog zracenja.
VaZno je napomenuti da pri viSim energijama dolazi do aktivacije materijala oko samog

detektora kao i komponenti u detektoru Sto moZe uticati na tacnost merenja za energije vece

od 8MeV (energija veze neutrona). NaZalost, ovo se ne moZe izbedi.
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