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Streszczenie

Akceleratory stanowia urzadzenia wykorzystywane przy badaniu wiasciwosci
materii na poziomie subatomowym, co w praktyce realizuje si¢ poprzez przyspiesza-
nie strumienia czasteczek natadowanych lub pozbawionych tadunku do ogromnych
predkosci bliskich pregdkosciom §wiatta, co zgodnie z réwnaniem Einsteina dla zalez-
nosci energia-predkos¢, wiaze si¢ z ogromnym przyrostem energii czastek. W medy-
cynie niewielkie akceleratory zaczyna si¢ z powodzeniem stosowac¢ do leczenia no-
wotworow poprzez naswietlanie ich wyprodukowanym promieniowaniem jonizuja-
cym. Celem pracy bedzie opisanie klasyfikacji podziatu akceleratorow, ich budowa
1 zasada dzialania. Przedstawienie mozliwo$ci zastosowania i wykorzystania w le-
czeniach 1 terapii nowotworowe;j.

Wstep

Choroby nowotworowe sa, zaraz po chorobach serca, najczestsza przyczyna
umieralnosci w dzisiejszej cywilizacji. Z roku na rok zachorowalno$¢ na nowotwory
ztosliwe w samej Polsce jest coraz wigksza. Ten problem spoteczny, z jakim przyszto
si¢ zmierzy¢ ludzkosci jest jednak mozliwy do czgSciowego rozwiazania i dzisiejsza
medycyna przy wsparciu ze strony nauki radzi sobie z nim na rdzne, co raz to nowsze
sposoby.

Jedna z metod leczenia choréb nowotworowych okazuje si¢ by¢ radioterapia, kto-
ra wykorzystuje oddziatywanie promieniowania jonizujacego z tkanka nowotworo-
wa. T¢ metode mozna podzieli¢ na brachyterapi¢ oraz teleterapi¢. W brachyterapii
stosuje si¢ izotopy promieniotworcze, wprowadzane w bezposrednie sasiedztwo
zmiany nowotworowej, natomiast w teleterapii tkanke nowotworowa naswietla si¢
z pewnej odleglosci, bez bezposredniej stycznosci zrodta promieniowania z cialem
pacjenta. Ze wzgledu na skomplikowane umiejscowienie zmian nowotworowych,
wigkszo$¢ pacjentow jest kierowana na teleterapie. W poczatkach teleterapii duza
role odgrywaty urzadzenia zwane bombami, ktére uzywaly promieniowania izotopow
promieniotworczych takich jak cez (Cs"’) czy kobalt (Co®). Z czasem wynaleziono
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uktady, ktére umozliwiaja przyspieszanie czastek naladowanych do duzych energii
1 zwrocono uwage na mozliwos¢ ich zastosowania do terapii nowotwordéw. Akcelera-
tory, bo o nich mowa, sa dzisiaj powszechnie stosowane w teleterapii chorob nowo-
tworowych na catym $wiecie. Pierwsze wzmianki na temat zastosowania akcelerato-
row w radioterapii siggaja roku 1937, kiedy to w Massachusetts General Hospital
w Bostonie zainstalowano akcelerator Van de Graaffa. Po generatorach van de
Graaffa nastata era betatronow, ktore zostaly wyparte w latach 80-tych przez bardziej
wydajne 1 fatwiejsze w obstudze uktady liniowe wielkich czgstotliwosci. Akcelerato-
ry liniowe sa dzisiaj najczesciej stosowana aparatura do generowania terapeutycz-
nych wiazek elektronow oraz fotonéw na catym $wiecie [1].

Terapeutyczne dziatanie czastek naladowanych, przyspieszanych do wysokich
energii ma zwiazek z szeregiem oddziatywan promieniowania jonizujacego z materia
tkanki nowotworowej, ktore wywoluja w komoérkach nowotworowych destrukcyjne
skutki biologiczne. Dodatkowo zaleta wykorzystania promieniowania jonizujacego
jest gestos$¢ jonizacji osrodka wywotywana przez réznego rodzaju czastki natadowa-
ne oraz fotony, co jest odzwierciedlane w rozkltadach dawek poszczegolnych rodza-
joOw promieniowania na gigbokosci w jonizowanym osrodku. Aby zlikwidowac
zmian¢ nowotworowa na danej glebokosci potrzebna jest wiazka promieniowania
jonizujacego o okreslonej energii, a osiagnigcie tego zadania umozliwiaja odpowied-
nie struktury przyspieszajace, ktore wraz z dodatkowymi elementami 1 oprzyrzado-
waniem, zwigkszaja precyzj¢ naswietlenia zadanego obszaru ciala pacjenta. Oprocz
wspomnianej struktury przyspieszajacej, akcelerator terapeutyczny sktada si¢ takze
ze zrodta jonow, uktadow transportu wiazki oraz glowicy terapeutycznej, ktora za-
wiera oprzyrzadowanie wspomagajace odpowiednie uformowanie wiazki terapeu-
tycznej. Catos¢ stanowi wysoce precyzyjny, a takze skomplikowany sprzet terapeu-
tyczny.

Przyspieszanie czastek naladowanych przy pomocy akceleratorow liniowych
wielkiej czestotliwosci

Bardzo duze znaczenie w przyspieszaniu czastek natadowanych z punktu widze-
nia radioterapii maja metody wykorzystujace pole elektromagnetyczne o wielkiej
czestotliwosci, a doktadnie sktadowa elektryczna tego pola. Pierwsze struktury tego
typu stuzyly do przyspieszania cigzkich jonow, zatem nie byty przydatne do naswie-
tlania pacjentow. W 1928 roku Szwajcar R. Wideroe przedstawit mozliwosci przy-
spieszania za pomoca liniowej struktury wielkiej czgstotliwosci jondw potasu. Uzy-
skane przez niego wartosci energii jonéw wynosity 50 keV. Przyktadowa struktura
Wideroe jest przedstawiona schematycznie na Rys.1. Wida¢, ze jest ona zbudowana
z cylindrycznych elektrod, zwanych dryftowymi, ktore maja roézne dtugosci. Kazda
elektroda jest podtaczona do generatora wielkiej czgstotliwosci 1 w danej chwili po-
siada przeciwna polaryzacje wzgledem sasiednich elektrod. Przyspieszenie jonow
nastepuje w szczelinach pomigdzy elektrodami, natomiast wewnatrz elektrod nasteg-
puje ekranowanie przyspieszanych czastek od dzialania niekorzystnie zmieniajacego
si¢ napigcia przemiennego. Zmienna dtugos¢ elektrod ma za zadanie spowodowac, ze
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przyspieszane jony trafig do szczelin w chwili, kiedy napigcie bedzie w fazie gwaran-
tujacej przyspieszenie [1].
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Rys. 1. Schemat budowy struktury Wideroe.

Okoto 20 lat pdzniej, w roku 1947, udato sie skonstruowa¢ strukture, ktora przy-
spieszata protony do energii 32 MeV. Nazwano ja od nazwiska konstruktora uktadem
Alvareza. W poréwnaniu z uktadem Wideroe, ktory zasilany byt generatorem napig-
cia wielkiej czestotliwosci o wartosci 1 MHz, uktad Alvareza wykorzystywat czgsto-
tliwo$¢ generatora radarowego rowna 200 MHz. Uktad ten zbudowany byt z elektrod
o roznej dlugosci zwanych rezonatorami, ktére na koncach miaty zmienne potencjaty.
W uktadach do przyspieszania elektronéw terapeutycznych wykorzystuje si¢ czgsto-
tliwo$¢ rowna 3000 MHz. Do generowania pdl elektromagnetycznych o takich war-
tosciach stuza specjalne urzadzenia, takie jak magnetron czy klistron [1].

Generowanie pol elektromagnetycznych wielkiej czestotliwosci

Klistrony oraz magnetrony wykorzystywane do generowania pol z zakresu mi-
krofal o dtugosci 10 cm 1 czestotliwosci 3000 MHz, sa lampami, w ktorych do wy-
tworzenia drgan wykorzystuje si¢ bezwladnos¢ elektronow. Z wykorzystaniem tej
wlasciwosci mozna osiagnac rezonans 1 odtlumienie drgan przy zmniejszeniu dlugo-
Sci fali. Wszystko odbywa si¢ dzigki zmianie predkosci elektronow [2]. Klistron zo-
stat schematycznie przedstawiony na Rys.2. Sklada si¢ on z katody K, anody 4, siatki
S, dwoch rezonatorow R, R,, kanatu sprzggajacego rezonatory / oraz wyprowadzenia
energii oscylacji na zewnatrz uktadu. Termoelektrony emitowane z katody zostaja
przyspieszone przez pole elektryczne wytworzone migdzy katoda a siatka 1 wpadaja
w obszar migdzy elementy [/, 2, gdzie indukuja zmienne pole elektryczne na tych
elementach. Nastepuje grupowanie si¢ elektrondw polegajace na spowalnianiu naj-
szybszych elektronéw oraz przyspieszaniu wolniejszych, co sprawia ujednolicenie
ich predkosci w strefie oznaczonej B. Przy wpadnigciu tak uformowanej wiazki do
obszaru ograniczonego elementami 3 1 4, nastgpuje drganie tadunkow na tych ele-
mentach, ktore przez lini¢ / zostaje przeniesione do pierwszego rezonatora 1 wywotu-
je wzmocnienie drgan tam wystepujacych. Wzmocnione drgania w pierwszym rezo-
natorze wzmacniaja modulacj¢ predkosci, co prowadzi do wzmocnienia drgan w re-
zonatorze drugim. Caly proces wzajemnego wzmacniania drgan trwa az do wytwo-

53



Kordian Chamerski, Jacek Filipecki

rzenia si¢ rownowagi. Wtedy energia drgan zostaje wyprowadzona przez lini¢ wspot-
0siowa w na zewnatrz [2].

s

Magnetron, ktorego dziatanie jest schematycznie przedstawione na Rys. 3, jest
cylindryczna konstrukcja z umieszczona w osi katoda oraz anoda, ktora jest obudowa
z litego metalu. W anodzie wydrazone sa wspotosiowe, okragte otwory, petniace rolg
rezonatorow, gdzie nastepuje wzmocnienie fali elektromagnetycznej. Prostopadle do
rysunku skierowane sa linie pola magnetycznego, ktorych zadaniem jest zakrzywie-
nie toru elektrondw uwalnianych z katody, a ktore zmierzaja ku anodzie dzigki polu
elektrycznemu generowanemu przez zewngtrzne zrodto pradu miedzy katoda 1 ano-
da w postaci krotkich impulsoéw, trwajacych 1 ms z czestotliwoscia 1000 imp/s. Pod-
czas swojego ruchu wiazka elektronow powoduje indukowanie przeciwnych tadun-
kéw na krawedziach sasiednich rezonatoréw w danej chwili by po przyspieszeniu
w szczelinie wytworzy¢ indukcje przeciwna. Takie zmiany indukcji brzegdw rezona-
toroOw, wytwarzane przez przyspieszana wiazke elektrondw poruszajacych si¢ po spi-
rali, sa drganiami tadunku w wyniku ktérych powstaje fala elektromagnetyczna
o duzej mocy 1 czestotliwosci [2, 3].

Rys. 2. Schemat klistronu.

Rys. 3. Schemat przekroju magnetronu.
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Metody przyspieszania elektronow z zastosowaniem wielkich czestotliwosci

Wykorzystujac sktadowa elektryczna pola elektromagnetycznego o wielkiej czg-
stotliwos$ci, wytworzona w magnetronie lub klistronie, przyspiesza si¢ w radioterapii
wiazki elektronow. Wyroznia si¢ dwa rodzaje struktur tego typu, sa to struktura z fala
biezaca oraz z fala stojaca. Struktury przyspieszajace maja cylindryczny ksztatt
1 sktadaja si¢ z szeregu rezonatoroOw przedzielonych przestonami, ktore maja na celu
dostosowa¢ predkos¢ fazowa fali przyspieszajacej do predkosci elektrondéw. Taki
uktad rezonatorow nazywa si¢ falowodem. Zasilanie struktury o fali biezacej jest
podtaczone punktowo w jednym koncu falowodu, natomiast w strukturze o fali stoja-
cej moze to by¢ zarowno podiaczenie na jednym z koncoéw jak i w srodku falowodu.
W strukturach z fala biezaca wytwarzana jest fala elektromagnetyczna, ktorej energia
niewykorzystana do przyspieszenia wigzki elektronow zostaje pochtonigta w oporze
falowym, umieszczonym na koncu struktury. W strukturach o fali stojacej opor falo-
wy jest usunigty, aby fala mogta wielokrotnie si¢ odbija¢ od koncow falowodu w celu
wytworzenia fali stojacej o dwukrotnie wigkszej amplitudzie wzgledem fali biezace;.
Przyktadowe schematy obydwu struktur sa ukazane na Rys. 4. Do zobrazowania sku-
tecznoS$ci przyspieszania wiazek jondw dang metoda stuzy parametr zwany gradien-
tem energetycznym.
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Rys. 4. Schemat struktury z fala biezaca (a) i fala stojaca (b).
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Rys. 5. Budowa struktur 7t/2. Struktura z przyspieszaniem w co drugim rezonatorze (a)
oraz struktura z rezonatorami biernymi sprzg¢zonymi bocznie (b).
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Okreslany jest on jako 1lo$¢ energii, jaka uzyska czastka na jednostke dlugosci to-
ru. Wymiarem tej wielkos$ci jest 1 keV/m lub 1MeV/m. W strukturach liniowych ope-
ruje si¢ gradientem lintowym, a w metodach kotowych gradientem skutecznym. Gra-
dient liniowy jest stosunkiem energii uzyskanej na catej dtugosci struktury do dlugo-
Sci tej struktury, natomiast gradient skuteczny jest stosunkiem catkowitej energii uzy-
skanej przez czastkg w procesie przyspieszania do dtugosci orbity struktury przyspie-
szajacej. Dla struktur liniowych wielkiej czgstotliwosci wykorzystujacych falg stoja-
ca, gradienty liniowe wynosza $rednio 10-20 MeV/m. Dla poréwnania w strukturach
Alvareza mozna uzyska¢ gradienty liniowe rzgdu 1-2.5 MeV, jednak struktury te stu-
za do przyspieszania wytacznie cigzkich czastek [1]. Czesto wykorzystywana struktu-
ra przyspieszajaca jest struktura o fali stojacej z rezonatorami o sprzezeniu bocznym.
Jest to zmodyfikowana struktura m/2, w ktdrej gradient przyspieszenia jest osiagany
w co drugim rezonatorze struktury. W pierwotnych strukturach tego typu stosowano
uktad rezonatoréw umieszczanych jeden za drugim, jednak aby przyspieszanie za-
chodzitlo w kazdym kolejnym rezonatorze, rezonatory nie przyspieszajace umiesz-
czono po bokach struktury. Rys. 5 przedstawia schemat budowy takiego falowodu.
Dla poréwnania w strukturach o fali biezacej stosuje si¢ struktury 27/3, co oznacza
przyspieszanie w co trzecim rezonatorze falowodu [1]. Skuteczno$¢ procesu przy-
spieszania mozna takze opisa¢ przy pomocy dobroci uktadu Q, ktéra definiuje sig
nastepujaco:

_ fo _ energia zakumulowana w rezonatorze
Q== 2nf

(D

energia tracona

W powyzszym roéwnaniu f; jest czestotliwoscia rezonansowa, A f — szerokoscia po-
towkowa charakterystyki czgstotliwosciowej. Energia zakumulowana w rezonatorze
jest catkowita energia wytworzong w rezonatorze, natomiast energia tracona jest wy-
dzielana w postaci ciepta. Dobro¢ nieobciazonego uktadu rezonatorow wykonanych
z miedzi wynosi Q= 15000 [1]. Podczas przeptywu elektronéw maleje do O = 10°,
co przy czgstotliwosci rezonansowej rownej 3 GHz daje szeroko$¢ potowkowa réwna
300 kHz. Przy wydzielaniu energii w postaci ciepta nalezy utrzymywac¢ odpowiednia
temperature przy uzyciu chtodzenia wodnego, poniewaz wspdiczynnik rozszerzalno-
Sci cieplnej miedzi powoduje zmiany czgstotliwosci rezonansowej rowne okoto
60 Hz/°C [1]. Aby dostosowaé czgstotliwo$¢ rezonansowa generatora do zmian wy-
wotanych przez rozszerzanie si¢ miedzi, stosuje si¢ migdzy generatorem napigcia
a struktura przyspieszajaca uktad automatycznej regulacji czg¢stotliwosci, ktory do-
straja czgstotliwos¢ generatora [1]. Dodatkowo migdzy generatorem a struktura przy-
spieszajaca montuje si¢ uktad zwany cyrkulatorem lub izolatorem, ktory powoduje
wychwyt energii odbitej od struktury. Energia odbita jest niepozadanym efektem, po-
niewaz powoduje przestrojenie generatora. Innym parametrem konstrukcyjnym akce-
leratorow jest opor bocznikujacy, ktéry umozliwia obliczenie mocy wzbudzajacej
pole elektryczne do przyspieszenia elektronow do konkretnej energii. Opor boczniku-
jacy dany jest rOwnaniem:
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r= d,ffdz (M2 @)

m

gdzie: r — opor bocznikujacy,
E. — energia rezon sowa generatora,
dP/dz — spadek mocy wzbudzajacej pole elektryczne na elemencie dtugosci dz.

Dla czgstotliwosci 3 GHz opor bocznikujacy zawiera si¢ w granicach 50-120 MW/m
[1]. Konkretna warto$¢ energii, jaka moze uzyska¢ pakiet elektrondow w danej struk-
turze akceleracyjnej, mozna wyznaczy¢ z zaleznosci:

V=e [ E.dz 3)
gdzie: e — tadunek elektronu,
E, — energia kinetyczna wiazki elektronow,
V' — napigcie wiazki elektronow w strukturze akceleracyjne;.

Wraz ze wzrostem natezenia wiazki elektronow maleje jednak energia kinetyczna,
jaka ta wiazka moze uzyskac. Energia rzeczywista podczas obciazenia struktury wy-
nosi:

Ex = Exog — k1 4)

gdzie: Ejy — energia zerowa przy braku obcigzenia struktury wiazka elektronow, kto-
ra dla struktur z fala stojaca zalezy od straty mocy oraz dlugos$ci struktury,
k — wspotczynnik redukcji energii,
I —natezenie wiazki [1].

Impulsy, jakimi do akceleratora sa dostarczane przez zrodio elektrony, posiadaja
podwojna strukture, w ktérej mozna wyrdézni¢ makro i mikrostrukturg. Makrostruktu-
ra nazywa si¢ ilos¢ impulsow o czasie trwania rz¢du ms, jaka zostaje dostarczona do
akceleratora w ciagu sekundy. Przy pomocy tych danych mozna oszacowac jak dtugo
podczas swojego dzialania akcelerator pracuje z petna moca. Do tego celu wykorzy-
stuje si¢ wspotczynnik wypetnienia, bedacy iloczynem ilo$ci impulsow w ciagu se-
kundy oraz czasu trwania pojedynczego impulsu. Mikrostruktura jest ilo$¢ oscylacji,
jakie wykonuje fala elektromagnetyczna w czasie trwania pojedynczego impulsu.
Okazuje si¢ przy tym, ze kazdy impuls trwajacy 1-10 ms posiada struktur¢ nanose-
kundowa, to znaczy pojedyncza oscylacja ma miejsce w ciggu czasu rz¢du 1 ns. Wy-
znaczanie mikrostruktury wiazki jest przydatne z punktu widzenia dozymetrii wiazki
otrzymanej, poniewaz pojedyncze impulsy mikrostruktury maja o trzy rzedy wielko-
sci wigksze natgzenie od sredniej wartosci natgzenia wiazki podczas pracy akcelera-
tora [1].

Zanim wiazka elektrondw wytworzona w zrodle trafi do wiasciwej sekcji przy-
spieszajacej, trafia w pierwszej kolejnosci do uktadu grupowania wstgpnego. Uktad
ten sktada si¢ z jednego rezonatora, od ktérego wymaga si¢ uzyskanie tak zwanej
kompresji wzdtuznej. Na skutek przylozonego napigcia o amplitudzie 10-15 kV na-
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stgpuje Scisnigcie impulsu elektronow w jak najkrotszy pakiet. Na skutek takiej mo-
dulacji predkosci elektrony o nizszych predkosciach zostaja przyspieszone bardziej
niz elektrony o predkosciach wyzszych. Celem grupowania jest dopasowanie fazy
elektronow rozciagnigtych w impulsie do fazy drgan pola elektrycznego, do jakiej
zostala dostrojona struktura przyspieszajaca. Nastgpnym etapem formowania
1 wstgpnego przyspieszania wiazki jest wlasciwy uklad grupujacy. W nim wiazka zo-
staje przyspieszona do predkosci 3/4c oraz zawarta w przedziale fazowym okoto 30°.
W typowych rozwiazaniach terapeutycznych 30% elektrondw pochodzacych ze Zro-
dta zostaje zgrupowana 1 przyspieszona we wilasciwej sekcji przyspieszajacej. Po
przyspieszeniu wiazka zostaje odchylona przez system magnesow w kierunku gtowi-
cy gdzie nastgpuja dalsze modyfikacje wiazki lub dodatkowo konwersja energii
wigzki na promieniowanie hamowania. Cala struktura przyspieszajaca, wraz
z uktadami grupowania, znajduje si¢ w prézni 10° Tr, ktora jest podtrzymywana
przez pompg jonowo-absorpcyjna. Podana warto$¢ prozni jest uwazana za odpowied-
nia dla uktadu, ktéry nie pracuje [1]. Przyktadowy schemat blokowy akceleratora li-
niowego zostat przedstawiony na Rys. 6.
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Rys. 6. Schemat blokowy akceleratora liniowego wielkiej czgstotliwosci.

Elektrony duzo tatwiej przyspiesza si¢ w strukturach liniowych wykorzystujacych
generatory wielkich czestotliwosci ze wzgledu na ich mala masg. Dla cigzkich cza-
stek natladowanych, takich jak protony, staje si¢ to trudne ze wzgledu na tatwe roz-
ogniskowanie si¢ wiazki przy matych energiach. Aby zapobiec temu zjawisku,
wprowadzony zostal uktad zwany kwadrupolem wielkiej czestotliwosci, oznaczany
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skrotem RFQ (Radio Frequency Quadrupole). Uklad ten zostat zaprojektowany przez
I. M. Kapchinkiego 1 V. A. Teplyakova w 1970 roku. Struktura jest zbudowana
z czterech prowadnic o falistym ksztalcie 1 taczy w sobie funkcje przyspieszania,
grupowania oraz ogniskowania wiazki. Przyspieszenie w takiej strukturze jest ciagle,
natomiast ogniskowanie jest mozliwe dzigki poprzecznemu gradientowi elektrycz-
nemu. RFQ znajduja szerokie zastosowanie jako uktady przyspieszania wstepnego
wiazki cigzkich czastek natadowanych, na przyktad jako uktad poprzedzajacy syn-
chrotron [1]. Schemat budowy RFQ jest przedstawiony na Rys. 7.

Rys. 7. Schemat kwadrupola wielkiej czgstotliwosci.

Metody kolowe przyspieszania czgstek naladowanych

W metodach kotowych przyspieszania czastek natadowanych mozliwe jest wie-
lokrotne przyspieszenie wiazki dzigki wykorzystaniu pola magnetycznego. Istnieje
kilka metod przyspieszania, w ktérych czastka porusza si¢ po okregu. Niektore z tych
metod ulegaty na przestrzeni lat pewnym modyfikacjom zwigkszajacym ich skutecz-
nos$¢. Cyklotron mozna sobie wyobrazi¢, jako walec majacy podstawe o promieniu
duzo wigkszym od jego wysokosci (» >> h), ktory zostal przecigty symetrycznie na
pot wzdhuz wysokosci. Obie rozdzielone czg$ci znajduja si¢ w niewielkiej odlegtosci
od siebie, a pusta przestrzen wewnatrz bryly jest miejscem ruchu czastek przyspie-
szanych. Oba elementy nazywa si¢ duantami, ktore po stronach podstaw obktada si¢
litymi magnesami w celu wytworzenia prostopadtego pola magnetycznego. Odstep
pomig¢dzy duantami jest miejscem przyspieszania czastek, natomiast we wngtrzu du-
antow nastgpuje zakrzywienie toru ruchu czastek. Wiazka czastek przyspieszanych
porusza si¢ w cyklotronie po okregach o coraz wigkszych promieniach, tworzacych
spirale. Duanty podiaczone sa do generatora pradu przemiennego, a catos$¢ jest za-
mknigta w naczyniu prozniowym. Zrédlo jondw znajduje si¢ w samym centrum akce-
leratora. Schemat budowy cyklotronu klasycznego jest przedstawiony na Rys. 8.
Uktad wykorzystuje do przyspieszania czastek przemienno$¢ napigceia, ktore generuje
pole elektryczne w szczelinie migdzy duantami. W odstepach czasowych réwnych
wielokrotnosci polowy okresu oscylacji napigcia przemiennego nastepuje przebiegu-
nowanie duantow. Jezeli czastka przyspieszana trafi w szczeling przy korzystnych
warunkach biegunowos$ci duantéw, nastapi jej przyspieszenie. Ruch czastek jest
zsynchronizowany z czgstotliwoscia uzytego napigcia, ktéra jest stata i zawiera si¢
w zakresie 10-30 MHz. Okres obiegu, zatem, tez powinien by¢ staly i mozna go wy-
znaczy¢ z zaleznoSci:
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Rys. 8. Schemat budowy cyklotronu klasycznego.

Podczas przyspieszania czastki natadowanej dochodzi do relatywistycznego przy-
rostu masy czastki, wigc czastka, ktora coraz trudniej przyspieszy¢, nie nadaza za
zmianami pola elektrycznego. W zwiazku z tym w cyklotronach klasycznych mozna
przyspiesza¢ jedynie cigzkie czastki naladowane, a energie osiagane przez czastki
maja niskie wartosci graniczne [1].

Aby warunek przedstawiony przy uzyciu réwnania (5) byt speliony, a co za tym
1dzie, mozna byto zwigkszy¢ mozliwe do uzyskania energie czastek, zastosowano
pewne modyfikacje w ukladzie cyklotronu klasycznego. Pierwsza z nich byto wpro-
wadzenie magnesOw wytwarzajacych zmienny gradient pola magnetycznego. Efekt
mozna uzyska¢ dzigki magnesom z wglgbieniami. Dzigki temu tor czastki zostaje
zdeformowany, czastka w miejscach wgtebien napotyka pole o stabszej indukcji niz
w obszarach wypuklych. Tego typu magnesy w postaci litej stosuje si¢ w cyklotro-
nach przyspieszajacych do energii 100 MeV. W celu przekroczenia tej granicy stosu-
je sig zwigkszenie $rednicy przyspieszajacej przy pomocy zastosowania magnesow
sektorowych. Cyklotron o takich modyfikacjach nazwano cyklotronem izochronicz-
nym [1]. Widok magnesow litych oraz sektorowych stosowanych w cyklotronach
1zochronicznych przedstawia Rys. 9.

Inna modyfikacja bylo zastosowanie zmiennych czgstotliwosci napigcia przyspie-
szajacego przy zachowaniu statej indukcji magnetycznej. Zmienna czgstotliwos$¢ na-
piecia powoduje synchronizacje czastki przyspieszanej ze zmianami pola przyspie-
szajacego. Uktad taki nazywa si¢ synchrocyklotronem lub cyklotronem z modulo-
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wang czestotliwoscia. Zastosowanie akceleratorow wymienionych w tym paragrafie
jest w medycynie coraz szersze. Stanowia one przedmiot badan w terapii protonowe;.
Najczesciej wykorzystywane sa synchrocyklotrony [1].

2rodto jonow doli;\o wyp ——
magnetyczna : .
\\_ wyprowadzenie gnety w;qzku
N\ wiazki /
dolina
mognetygzno - p P

wzgé}ze wzgorze
magnetyczne magnetyczne
wtrysk
wiazki

Rys. 9. Magnesy stosowane w cyklotronach izochronicznych:
po lewej magnes lity, po prawej magnesy sektorowe.

Akceleratory kotowe, w ktorych do przyspieszania stosuje si¢ wiazke elektronow,
to betatron oraz mikrotron. Betatrony byty powszechnie stosowane w radioterapii do
konca lat 70-tych XX wieku, kiedy wstrzymano ich produkcj¢ ze wzgledu na wady,

jakie im towarzyszyty.
V. 777777,/
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Rys. 10. Budowa betatronu.
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Charakteryzowaty si¢ one malym polem napromieniowania, malym nat¢zeniem
wiazki oraz bardzo duza masa, co stanowilo mala porgcznos¢ tych uktadow. Jezeli
chodzi o mikrotrony, te rowniez byty wykorzystywane do naswietlan pacjentéw [1].
Ich rozpowszechnienie jest jednak bardzo mate w stosunku do akceleratoréw linio-
wych wielkiej czestotliwosci. Przekrdj betatronu przedstawiony zostat na Rys. 10. Do
elementow uktadu zalicza si¢ komorg przyspieszajaca, ktéra charakteryzuje sig stala
orbita, zwang tez orbita stabilng. Komora znajduje si¢ pomigdzy elektromagnesami,
do ktérych doprowadza si¢ napigcie o czestotliwosci 50-60 Hz. Wiazka elektronow
jest wstrzykiwana na stabilng orbit¢ 1 w trakcie milionéw obiegow osiaga predkosci
relatywistyczne. Betatron wykorzystuje w swoim dziataniu prawo indukcji Faradaya.
Pole magnetyczne pomigdzy elektromagnesami zmienia si¢ zgodnie z okresowoscia
sieci 1 podczas narastania indukuje wirowe pole elektryczne, ktore jest styczne do
orbity stabilnej komory przyspieszajacej. Elektrony dzigki temu doznaja przyspiesze-
nia [4].

Wiasciwe przyspieszanie elektrondw ma miejsce jedynie w czasie rownym poto-
wie polokresu, czyli w trakcie narastania pola magnetycznego. W tym czasie musi
nastapi¢ przyspieszenie elektronéw oraz ich wyprowadzenie ze struktury. Cykl pracy
zostal schematycznie ukazany na Rys. 11.
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Rys. 11. Cykl przyspieszania elektronow w betatronie.

Do wyprowadzenia wiazki elektronow z ukladu stuzy uzwojenie ekspansyjne,
ktore pod koniec procesu przyspieszania zostaje pobudzone krétkotrwalym impulsem
o duzej amplitudzie. W wyniku zmian indukcji magnetycznej wiazka zostaje wychy-
lona na orbite o wigkszym promieniu 1 wyprowadzona poza betatron.

W mikrotronach do przyspieszania wiazki elektronow stosuje si¢ generatory
wielkich czgstotliwos$ci. Uzyskuje sig¢ falg elektromagnetyczna o czgstotliwosci
3 GHz 1 dlugosci 10 cm, czyli identyczng jak w przypadku akceleratoréw liniowych
wielkich czestotliwosci. Cecha charakterystyczna metody mikrotronowej jest przy-
spieszanie wigzki w jednym punkcie jej ruchu po okregu. Wraz ze wzrostem energii
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wiazki ro$nie promien orbity wiazki. Wszystkie orbity sa do siebie styczne w punkcie
przyspieszania, gdzie znajduje si¢ rezonator podtaczony do generatora. Zwykle mi-
krotrony nadaja wiazce energi¢ 0.5-1 MeV w ciagu jednego obiegu. Energie uzyski-
wane na wyjsciu akceleratora zawieraja si¢ w przedziale 5-50 MeV. Zaleta uktadu
jest mozliwo$¢ wyprowadzania wiazki o konkretnej energii z dowolnej orbity [1]. Na
Rys. 12 pokazany jest schemat mikrotronu.

feronator -

wiqzka
wyprowadzona

Rys. 12. Mikrotron.

wirysku

Rys. 13. Schemat synchrotronu.

Synchrotrony sa uktadami akceleracyjnymi, ktore znalazty zastosowanie zar6wno
do przyspieszania elektronow jak 1 cigzszych czastek naladowanych. Roznica pomig-
dzy przyspieszaniem cigzkich 1 lekkich czastek polega na wprowadzeniu modulacji
czestotliwosci napigeia przyspieszajacego cigzkie czastki. Ma to zwiazek z duzymi
zmianami pre¢dkosci tych czastek w odrdznieniu od elektronow, ktore bardzo szybko
uzyskuja predkosci relatywistyczne 1 ich dalsze przyspieszanie ma miejsce bez duze-
go przyrostu predkosci [1]. Przyspieszenie w synchrotronie odbywa si¢ w komorze
o stalym promieniu. Do przyspieszenia stosuje si¢ generatory wielkich czestotliwosci,
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ktore podtacza si¢ do rezonatoréw. Zakrzywienie tordw czastek gwarantuja elektro-
magnesy rozmieszczone wzdluz komory. Ilo$¢ elektromagnesow jest zalezna od
srednicy komory, jaka chce si¢ uzyskaé. Aby utrzymaé wiazke o zwigkszajacej si¢
energii na stalej orbicie nalezy zastosowac rosnace pole magnetyczne. Faktycznie
w trakcie procesu przyspieszania pole magnetyczne wzrasta do wartosci maksymal-
nej dla energii uzyskiwanej w strukturze. Rys. 13 przedstawia przebieg procesu przy-
spieszania do energii 250 MeV w czasie. Synchrotrony umozliwiaja osiagnigcie
energii protonow powyzej 1 TeV, jednak do celow radioterapeutycznych stosuje si¢
energie z zakresu 70-250 MeV [1]. Synchrotrony wraz z cyklotronami izochronicz-
nymi 1 synchrocyklotronami znalazty zastosowanie w doswiadczalnych terapiach
NnoOwotworow.

Glowice terapeutyczne

Po przyspieszeniu wiazki czastek natadowanych nastepuje jej nakierowanie przy
pomocy magnesoéw zakrzywiajacych na uktad zwany glowica. W glowicy zawarte sa
elementy stuzace dalszej obrobce powstalej wiazki 1 pomiarowi jej parametrow.
Rys.14 obrazuje schemat glowic radioterapeutycznych stosowanych w akceleratorach
lintowych. W zaleznosci czy w terapii maja by¢ zastosowane elektrony czy fotony,
uktady elementow glowic r6znia si¢ nieco od siebie. Przede wszystkim, jezeli celem
jest osiagnigcie wiazki fotondw, nalezy w glowicy umiesci¢ tarcze, na ktorej dojdzie
do konwersji elektrondw na promieniowanie hamowania. Rozktad dawki gleboko-
sciowe] w radioterapii jest zalezny od grubosci tej tarczy. Im tarcza jest ciensza tym
promieniowanie fotonowe jest bardziej przenikliwe. Nalezy takze wspomnie¢ o nie-
jednorodnos$ci natezenia zaréwno fotondw jak 1 elektronéw w kierunku prostopadtym
do osi wigzki. W miar¢ oddalania si¢ od osi wiazki nastepuje spadek natezenia pro-
mieniowania, co skutkuje niejednorodnym napromienieniem danej powierzchni. Aby
zapobiec temu zjawisku stosuje si¢ odpowiednie filtry. Dla promieniowania X jest to
filtr wyréwnujacy, natomiast dla strumienia elektronéw folie rozpraszajace. Filtry
wyréwnujace konstruuje si¢ w postaci stozka ze stali. Zadaniem filtra jest uzyskanie
pola promieniowania o duzej jednorodno$ci 1 ewentualne wyeliminowanie promie-
niowania neutronowego, ktore jest efektem skazenia wiazki. Filtry stalowe nie umoz-
liwiaja utwardzania wiazki, zatem stosuje si¢ za filtrem stozkowym folig¢ z wolframu
absorbujaca fotony niskoenergetyczne [5]. Niejednorodno$¢ wiazki elektronowe]
zwigksza si¢ wraz ze wzrostem energii wiazki. Do ujednolicenia poprzecznego nate-
zenia wiazki elektrondw mozna stosowa¢ uktady dwoch folii. Folia pierwotna jest
wykonywana z materialu o duzej liczbie atomowej Z, z kolei folia wtorna, umiesz-
czona od kilku do kilkunastu centymetrow nizej folii pierwotnej, jest wykonana z ma-
teriatlu o niskiej liczbie atomowej Z, w celu zapobiezenia wytwarzania duzej ilosci
promieniowania hamowania. W celu naswietlenia $cisle okreslonej powierzchni, sto-
suje si¢ specjalny uktad przeston zwanych kolimatorami. W starszych wersjach sto-
sowano kolimatory, ktore mogly si¢ przesuwac symetrycznie lub niesymetrycznie
wzgledem osi wiazki [1]. W nowych rozwiazaniach stosuje si¢ kolimatory ztozone
z podwodjnego szeregu prostokatnych bloczkow, ktore przestaniaja potowe po-
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wierzchni napromienianej. Kazdy bloczek jednego szeregu mozna przesuwac od osi
wiazki ku jej brzegowi. System taki nazywa si¢ Multi Leaf Collimator [5]. W celu
uksztaltowania profilu wiazki elektronowej stosuje si¢ rowniez aplikatory, dzigki kto-
rym mozna uzyska¢ przekroj kwadratowy, prostokatny lub kolowy. Aplikatory te
przewaznie maja ré6zne wymiary, jednak istnieja takze rozwigzania uwzgledniajace
dostosowywanie apertury do potrzeb przez pojedynczy uktad o ruchomych $ciankach
[1]. W radioterapii istotne jest, aby tkanka nowotworowa pochtongta jak najwigksza
lo$¢ energii promieniowania przy jednoczesnym jak najmniejszym napromienieniu
tkanek zdrowych i organéw szczegdlnie promienioczulych. Zeby w sposob kontro-
lowany zmieni¢ rozktad glebokosciowy dawki stosuje si¢ filtry klinowe w ksztalcie
klina, ktéry charakteryzuje si¢ katem rozwarcia. Fotony przechodzace przez grubsza
cze$¢ klina zostaja zaabsorbowane, w wyniku czego nastgpuje w obszarze za klinem
zmniejszenie dawki, co umozliwia ochrong struktur wrazliwych. W gltowicy terapeu-
tycznej umieszcza si¢ takze uktad komor jonizacyjnych do kontroli parametrow
wiazki. Za pomoca komor 1 potaczonych z nimi uktadéow elektronicznych stabilizuje
si¢ takie parametry jak polozenie przedniej i1 tylnej krawedzi strumienia, a co z tym
si¢ wiaze, stabilizuje si¢ energi¢ wiazki. Stabilizacji podlegaja rowniez nierowno-
mierno$ci intensywnos$ci pola w osi podtuznej 1 poprzecznej. Dodatkowo uktady do-
zymetryczne stuza do pomiaru dawki oraz mocy dawki powstatej wiazki [1].

wiazka elektronow
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Rys. 14. Schemat budowy glowic radioterapeutycznych, po lewej do wytwarzania promieniowania
fotonowego, po prawej do wytwarzania wiazki elektronow.

Akceleratory jako precyzyjny sprzet terapeutyczny

Z punktu widzenia radioterapii wazne jest aby poda¢ dawke, ktéra umozliwi de-
strukcje tkanki nowotworowej, co dodatkowo musi i1§¢ w parze z jak najmniejszym
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uszkodzeniem tkanek zdrowych. W praktyce ominig¢cie powiktan nie jest mozliwe,
zatem nalezy doktadnie zaplanowac rozklad dawki promieniowania jonizujacego
W organizmie pacjenta, aby te powiktania jak najbardziej zmniejszy¢. Bardzo wazne
jest, aby dysponowac sprzetem, ktory umozliwi tak precyzyjne dostarczenie energii
do zmiany nowotworowej, aby skutecznie go zniszczy¢. Na Rys. 15 ukazana jest za-

lezno$¢ promienioczutosci tkanek nowotworowych oraz tkanek zdrowych w funkcji
dawki.
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Rys. 15. Charakterystyka skuteczno$ci dawki.

Z wykresu widaé, ze przedziat dawek, jakie uszkadzaja skutecznie nowotwor,
dajac przy tym jak najmniejsze powiktania jest bardzo waski, dlatego tez zaplanowa-
nie leczenia jest trudnym zagadnieniem, wymagajacym sprzetu o duzej precyzji. Bar-
dzo wazne jest, aby sprz¢t radioterapeutyczny byl niezawodny i pracowat stabilnie.
Ze wzgledu na dzielenie calej terapii pojedynczego pacjenta na kilka zabiegdw, zwa-
nych frakcjami, istotna jest rdwniez powtarzalno$¢ wszelkich parametrow wiazki.
Ulozenie pacjenta takze jest niezwykle wazne podczas seansu, poniewaz pozwala
precyzyjnie naswietli¢ zmiang nowotworowa, jak rowniez daje komfort pacjentowi.
Duza rolg¢ odgrywa tu stol terapeutyczny z rdéznego rodzaju unieruchomieniami pa-
cjenta, a takze systemy optycznego pozycjonowania pacjenta, wykorzystujace §wiatto
laserowe. Dodatkowo na skorze chorego mozna odwzorowaé pole przy pomocy
uktadu optycznego zamontowanego w glowicy terapeutycznej. Wszelkie parametry
sa ustalane z duza doktadnos$cia, aby przeprowadzi¢ skuteczna terapig. Teleterapia
ograniczona jest zakresami energetycznymi, ktore ksztattuja si¢ dla fotonéw pomig-
dzy 4 a 25 MeV. Dolna granica jest stosowana przy terapii nowotworéw gltowy i szyi,
natomiast gorna granica jest okreslona dla nowotworow glteboko umiejscowionych.
Zakresy energetyczne wiazki elektrondw zawieraja si¢ pomigdzy 4 a 20 MeV [1].
Elektrony ze wzgledu na swoja mniejsza przenikliwo$¢ stosuje si¢ przy terapiach
nowotworoéw znajdujacych si¢ pod skora.
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Rys.16. Rozktad dawki glebokiej dla promieniowania X 6 1 18 MV.

Elementem, ktéory umozliwia poszerzenie mozliwosci terapeutycznych jest
wprowadzenie akceleratorow generujacych wiazki o r6znej energii zawartej w szero-
kim zakresie, a takze mogacych w prosty sposob przechodzi¢ od stosowania wigzek
elektronowych do promieniowania fotonowego podczas jednego seansu. Na Rys. 16
przedstawiona jest zalezno$¢ mocy dawki od gigbokosci w tkankach dla promienio-
wania fotonowego 6 1 18 MV. Jak wida¢ dla nizszej energii otrzymuje si¢ korzyst-
niejszy rozklad dawki na malej glebokosci, natomiast dla duzej energii nastepuje
zmniejszenie dawki w obszarze zdrowych tkanek [1]. Na rysunku obszar docelowego
napromieniania ma grubo$¢ 8 cm. Jezeli chodzi o znajomo$¢ rozktadu dawki, to
zgodnie z rozporzadzeniami wprowadzonymi przez Mig¢dzynarodowa Komisje¢ Jed-
nostek 1 Pomiaréw Radiacyjnych (ICRU), powinna ona by¢ okreslona w obszarach
napromienionych z doktadnos$cia £5% lub lepsza [1]. Jest to zadanie o tyle trudne, ze
na catkowita niepewnos$¢ dla zabiegu terapeutycznego sktada si¢ wiele btedéw czast-
kowych, takich jak niepewno$¢ diagnozy, planowania czy kalibracji.

Istotnymi parametrami terapeutycznymi sa takze wielkos$ci generowanych pol,
ktore dla promieniowania fotonowego osiagaja wymiary 40 x 40 cm, a dla promie-
niowania elektronowego wynosza przewaznie do 25 x 25 cm, a takze obrot bramki
akceleratora z glowica wokot stotu terapeutycznego, co umozliwia poszerzenie tech-
nik napromieniania. Wiazki terapeutyczne charakteryzuje si¢ przy pomocy takich pa-
rametrow jak profil wiazki oraz rozklad glebokosciowy dawki. Profil wiazki okresla
obszar ograniczony duzym gradientem mocy dawki. Na Rys. 17 przedstawione sa
profil wiazki oraz rozktad gltebokosciowy wiazki elektrondw. Zjawiskiem niepozada-
nym na krawedzi wiazki sa potcienie, ktore zwigkszaja si¢ przy wzroscie energii fo-
tonow. W wyniku powstania poétcienia krawedz wiazki ma niewielki gradient mocy
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dawki, co uniemozliwia jednorodne napromienienie danej powierzchni. Wielkos¢
potcienia zalezy od rozmiarow liniowych zrodia oraz odleglosci miedzy Zrodlem
1 kolimatorem, a takze kolimatorem a naswietlana powierzchnia. Zalezno$¢ t¢ mozna
zapisa¢ nastepujaco:

p=sk (6)

gdzie: S —rozmiar zrodla,
h — odleglto$¢ pomiedzy kolimatorem a naswietlana powierzchnia,
d — odleglo$¢ miedzy zrodtem a kolimatorem [5].

Rozktad glebokosciowy dawki definiuje si¢ jako procentowa dawka gleboko-
Sciowa, ktora jest stosunkiem mocy dawki na danej glebokosci do mocy dawki na
glebokosci odpowiadajace] maksymalnej mocy dawki. Procentowa dawka na glebo-
kosci zalezy w duzej mierze od energii wiazki.

A A
100% |- ( 1 100% |
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3 g
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Rys. 17. Po lewej profil, po prawej rozktad giebokosciowy wiazki elektronowe;.

Wiedza o stosowanym rodzaju promieniowania oraz jego energii jest uzyteczna
podczas planowania rozktadu dawki w poszczegdlnych tkankach. Dla nizszych ener-
gii promieniowania jonizujacego dominuje w tkankach efekt fotoelektryczny, ktory
jest zalezny od efektywnej liczby atomowej osrodka. Przyktadowo tkanka kostna po-
siada efektywna liczbe¢ atomowa rowna 13.81, natomiast tkanka migkka liczbe rowna
7.42. Réznica ta odbija si¢ w dawce podanej na obydwie tkanki przy ekspozycji 1 R —
dla tkanki kostnej jest ona cztery razy wigksza niz dla tkanki migkkiej. Na skutek
powstawania wigkszej ilosci elektrondéw wtdrnych, jakie przedostaja si¢ do tkanki
migkkiej na styku tkanek, wzrasta dawka zaabsorbowana w tkance migkkiej, co nale-
zy uwzgledni¢ podczas planowania. W miare¢ zwigkszania energii wiazki zaczyna
dominowac¢ efekt Comptona, co zwiazane jest z liczba elektronow w gramie substan-
cji pochlaniajacej promieniowanie. Dawka pochlonigta w tkance migkkiej staje sig
porownywalna i nieco przewyzsza dawke pochlonigta w tkance kostnej. Wytluma-
czeniem jest to, ze tkanka migkka jest zbudowana gléwnie z wodoru, ktory posiada
wigcej elektronow w gramie niz inne pierwiastki.
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Skazenia wigzek promieniowania

Skazenie wiazek promieniowania terapeutycznego tak zwanym promieniowaniem
pasozytniczym jest czgsto niechcianym zjawiskiem w radioterapii. Skazenie moze
skutkowa¢ zmiana rozktadu dawki w obszarze terapeutycznym, a nawet moze by¢
zagrozeniem dla pacjenta oraz personelu obstugujacego akcelerator. Zarowno wiazki
fotonowe, jak 1 wiazki elektronowe ulegaja skazeniu promieniowaniem pasozytni-
czym. W pierwszym przypadku dochodzi do wytworzenia si¢ w wiazce fotonowej
wtornych elektronow. Jest to zwiazane ze zwigkszaniem pola naswietlenia. Ma to
swoje odbicie w potozeniu maksymalnej procentowej dawki na coraz mniejszych
glebokosciach. Jezeli chodzi o promieniowanie elektronowe, to w wiazce dochodzi
do wytworzenia fotonow w wyniku hamowania elektronow w materiatach, z ktérych
wykonano poszczegdlne elementy glowicy terapeutycznej. Najczesciej promieniowa-
nie hamowania powstaje w okienku wylotowym, ktére jest zakonczeniem struktury
przyspieszajacej, ale zjawisko konwersji ma takze miejsce w filtrach rozpraszajacych,
kolimatorach 1 aplikatorach. Zazwyczaj stanowi od 1-3% natezenia wiazki, przy
energiach dochodzacych do 15 MeV. Wraz ze wzrostem energii wiazki powyzej
15 MeV nastgpuje wzrost udziatu promieniowania hamowania w wiazce. Powstanie
fotonow X jest szczegdlnie niekorzystne ze wzgledu na mozliwo$¢ napromieniania
tkanek zdrowych u pacjenta. Najbardziej niekorzystnym rodzajem promieniowania,
jakim moze zosta¢ skazona wiazka terapeutyczna jest strumien neutrondw. Powstate
w wyniku reakcji elementow glowicy z promieniami X badz wiazka elektronéw, neu-
trony, sa niebezpieczne dla pacjenta, jak rowniez dla personelu. Tlumaczy si¢ ten fakt
duza wzgledna skutecznoscia biologiczna neutronow, ktora jest w stosunku do pro-
mieniowania fotonowego czy elektronowego 10-15 krotnie wigksza. Ponadto powsta-
ta wiazka neutronow jest izotropowa. Neutrony powstaja gtdbwnie w zakresie energe-
tycznym 5-25 MeV i czgsciej dotycza fotondw, a jest to zwiazane z duzo wigkszym
natezeniem wiazki elektronow potrzebnych do konwersji na promieniowanie X. Zja-
wiskiem odpowiedzialnym za powstawanie szybkich neutrondéw jest fotorozszczepie-
nie jadra. Najczeéciej miejscem powstawania neutronéw sa kolimatory. W mniej-
szym stopniu strumien neutrondw powstaje w tarczy oraz filtrach wyrownujacych

[1].
Systemy planowania rozkladu dawki

Do wyznaczenia rozktadu dawki w ciele pacjenta, jaka powinna by¢ podana, sto-
suje si¢ systemy komputerowe, ktdre sprawnie przyspieszaja planowanie leczenia.
System planowania 2D wykorzystuje rozktad dawki w plaszczyznie gléwnej, czyli
w kierunku padania wigzki promieniowania na ciato pacjenta. W leczeniu wykorzy-
stuje sig rozne techniki napromieniania, wsrdéd ktorych mozna wyr6zni¢ na§wietlenie
dwoma wiazkami przeciwleglymi lub technike obrotowa. Techniki te bazuja na wigk-
szej ilosci wiazek, stad nalezy wyznaczy¢ w ciele pacjenta sumaryczna dawke po-
chodzaca od wszystkich wiazek promieniowania. Systemy 2D tworza siatke dawek
roztozonych w ciele pacjenta w celu wizualizacji rozktadu dawki. Przyktad rozktadu
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dawki zostat ukazany na Rys. 18 [5]. Poniewaz cialo pacjenta jest bryla, ktora rozpa-
truje si¢ w trzech wymiarach, dogodnym staje si¢ planowanie rozktadu dawki przy
pomocy systemow trojwymiarowych 3D. Systemy te pracuja z wykorzystaniem ska-
now stworzonych za pomoca tomografii komputerowej, co umozliwia doktadne od-
tworzenie struktur wewnetrznych ciata pacjenta. W odrdznieniu od systemow 2D,
ktore sa systemami wspotptaszczyznowymi, systemy 3D stosuja wiazki o polach
niewspotplaszczyznowych, dlatego mozliwe jest zaplanowanie naswietlen pod r6z-
nymi katami padania wiazki na ciato pacjenta [5].

-ew- ‘ -
Rys. 18. Rozktad dawki zaplanowany przy uzyciu systemu 2D.

Istnieje takze metoda planowania leczenia zwana IMRT (Intensity-Modulated
Radiation Therapy). Wykorzystuje ona niejednorodne pola napromieniania, ktore po
ztozeniu w cato$¢ daja jednorodne napromienienie zadanej objetosci z jednoczesnym
ominigciem narzadow krytycznych. W planowaniu IMRT oraz 3D stosowane sa takie
parametry glowicy terapeutycznej jak jej obrot wokot izocentrum, a takze obrot ko-
limatoréw wokot osi wiazki. Uzyteczne staja si¢ tez zmiany potozenia stotu terapeu-
tycznego. Ponadto IMRT wykorzystuje kolimatory MLC w celu generowania pol
0 zmiennej intensywnosci w trakcie trwania naswietlenia. W planowaniu 3D kolima-
tory listkowe sa jedynie statycznymi przestonami [6].

Kontrola parametrow jakosciowych akceleratorow terapeutycznych

Aby sprzet radioterapeutyczny dzialal sprawnie nalezy przeprowadza¢ kontrole
jakosci wszystkich parametrow uzytkowych akceleratora. Przymus przeprowadzania
kontroli jest narzucony przez odpowiednie zapisy w rozporzadzeniu ministra zdrowia
w sprawie warunkOow bezpiecznego stosowania promieniowania jonizujacego dla
wszystkich rodzajow ekspozycji medycznej z dnia 18 lutego 2011.

Konserwacji sprzetu terapeutycznego dotyczy paragraf 41 rozporzadzenia mini-
stra zdrowia. Jest w nim mowa o okresowym wylaczeniu aparatu z eksploatacji
w celu sprawdzenia jego sprawnosci technicznej 1 dozymetrycznej. Czas na przepro-
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wadzenie kontroli jakos$ci sprzetu radioterapeutycznego musi by¢ uwzgledniony pod-
czas przeprowadzania terapii pacjentow [7].

W zalaczniku 6 omawianego rozporzadzenia mozna znalez¢, ktdre parametry
aparatoOw terapeutycznych powinny podlega¢ kontroli oraz jaka powinna by¢ czgsto-
tliwo$¢ przeprowadzanych kontroli. Poszczeg6lne parametry techniczne 1 dozyme-
tryczne akceleratordw sa sprawdzane przez technikoéw elektroradiologii, fizykow me-
dycznych oraz pracownikow serwisu sprzetu terapeutycznego. Kontrole mozna po-
dzieli¢ na przeprowadzane codziennie, raz w tygodniu, raz na p6t roku oraz raz do
roku. Wérod parametréw kontrolowanych codziennie przez technikow lub fizykow
medycznych znajduje si¢ pomiar dawki wzglednej wszystkich stosowanych wiazek
promieniowania. Raz w tygodniu sprawdzaniu podlegaja kolimatory, kliny oraz cen-
tratory, a takze moc dawki okreslana w fantomie tkankopodobnym. Nie rzadziej niz
raz na poét roku testuje si¢ bardziej szczegdtowe parametry aparatu, jak moc dawki
pod réznymi katami ustawienia glowicy, sprawno$¢ stotu terapeutycznego, jakos¢
wiazek promieniowania, jednorodnos$¢ pol promieniowania. W przypadku pomiarow
przeprowadzanych przynajmniej raz do roku kontroli podlegaja wspdtczynniki kli-
ndéw mechanicznych, a takze stabilno$¢ podawanej dawki przez akcelerator w czasie
catego dnia pracy [7].

Niekonwencjonalne metody radioterapii

Do niekonwencjonalnych metod naswietlen zalicza si¢ terapie przy uzyciu cig¢z-
kich czastek natadowanych oraz neutronow. Metody z zastosowaniem tych czastek sa
nadal w trakcie ulepszania. Gléwnym problemem w rutynowym zastosowaniu metod
niekonwencjonalnych sa koszty budowy szpitalnych akceleratorow generujacych te-
go typu promieniowanie. Zainteresowanie w radioterapii ciezkimi czastkami natado-
wanymi oraz neutronami wynika z ich dziatania biologicznego na zywe tkanki oraz
z rozktadu glebokosciowego podawanej dawki, ktora jest zblizona do idealu. Jako
idealng sytuacj¢ nalezy rozumie¢ maksymalna dawke¢ podawana w obszar nowotworu
1 jej zminimalizowanie w obszarach poza zmiana nowotworowa. Jedna trzecia
wszystkich chorob nowotworowych wykazuje duza radioopornos¢ wzgledem ruty-
nowych metod fotonowych oraz elektronowych. Terapie przy uzyciu cigzkich jonéw
umozliwiaja pokonanie radioopornosci nowotwordéw, czyli zjawiska wynikajacego
z niskiego poziomu utlenowania nowotworu [1].

Terapia przy uzyciu protonow

Protony ze wzgledu na wigksza gesto$¢ jonizacji w porownaniu z elektronami
oraz wigkszy zasigg glebokosciowy, sa obecnie stosowane, jako metoda naswietlen
cigzko dostgpnych choréb nowotworowych z obszarow mig¢dzy innymi glowy 1 szyi.
Zakresy energetyczne wiazek protonowych stosowanych w radioterapii mieszcza si¢
w przedziale 70-250 MeV. Dolna granica odpowiada zasiggowi 4 cm, natomiast gra-
nica gorna zasiegowi 38 cm. Pojedyncza wiazka protondw jest w stanie naswietli¢
niewielka grubos$¢ osrodka, a to na skutek bardzo krétkiej drogi, na jakiej protony
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traca swoja cala energi¢. Droga ta wynosi zazwyczaj kilka milimetrow. W celu po-
szerzenia omawianego obszaru napromienienia stosuje si¢ pewne metody, ktore
umozliwiaja dostosowanie wiazki do rozmiaro6w nowotworu. Taka metoda jest tech-
nika modyfikacji zasiegu, na ktora skladaja si¢ dwa procesy. Pierwszym z nich jest
zmiana energii wiazki, ktora ma na celu zmiang glebokosci prazka Bragga. Drugim
jest zmiana intensywnosci wiazki, co umozliwia osiagnigcie wiazki jednorodnej
w catym obszarze napromieniania. Technika modyfikacji zasiggu zostata przedsta-
wiona schematycznie na Rys. 19. Duza zaleta naswietlania przy uzyciu wiazki proto-
now jest duza precyzja przy ustalaniu rozktadu glebokosciowego dawki, dzigki cze-
mu mozliwe jest mniejsze napromienienie tkanek zdrowych. Dodatkowym atutem
jest zmniejszenie czasu trwania terapii nowotworow gtowy [1].
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Rys. 19. Schemat techniki modyfikacji wiazki przez zmiang energii wiazki (a) 1 korekscj¢ inten-
sywnosci (b).

Akceleratory do przyspieszania wiazek protonow, ze wzgledu na swoje duze ro
miary, umieszcza si¢ poza pomieszczeniem do naswietlen pacjentow. Istotnym ele-
mentem aparatu radioterapeutycznego staje si¢ uklad transportu wiazki do pomiesz-
czenia naswietlen. Pierwsza metoda jest uzycie nieruchomego kanatu, ktory umozli-
wia naswietlanie pacjenta siedzacego. Takie rozwiazanie jest dobre do terapii nowo-
tworow glowy. Druga metoda jest zastosowanie uktadu korkociggowego, ktory skta-
da si¢ z trzech magneséw zakrzywiajacych wiazke, dwoch odchylajacych wiazke
o kat prosty i jednego odchylajacego o kat 135°, ktéry nakierowuje wiazke na izocen-
trum. Drugie rozwiazanie daje mozliwos$¢ zastosowania gtowicy terapeutycznej obra-
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cajacej sie o kat pelny wokot izocentrum [1]. Na Rys. 20 ukazany jest uktad typu
korkociag.

\\ orbita
\ bramki

3m \\
\
__.--\\—9" 0$ obrotu

ey &

Rys. 20. Schemat uktadu typu korkociag.

Wazne jest takze dopasowanie do rozmiaréw nowotworu obszaru, w ktérym
wiazka zostaje wyhamowana. Takie dopasowanie polega na rozpraszaniu przy pomo-
cy uktadow folii rozpraszajacych lub magneséw, ktore musza by¢ uktadami niezalez-
nymi wzgledem uktadow regulujacych gltebokos$¢ wiazki. Dzigki tym uktadom mozna
uzyska¢ pola o srednicach dochodzacych do 30 cm. Akceleratorami stosowanymi
w terapii protonowej sa synchrocyklotrony, cyklotrony izochroniczne oraz synchro-
trony. W poczatkach wykorzystywania wiazek protonow do naswietlan pacjentow,
wykorzystywano akceleratory przeznaczone pierwotnie do badan naukowych lub
produkcji radiofarmaceutykow [1].

Terapia przy uzyciu ci¢zkich jonow

Technika leczenia chorob nowotworowych przy uzyciu ci¢zkich jonow jest na
bardzo wczesnym etapie. W poréwnaniu do metod leczenia przy uzyciu protondw
1 neutrondw jest ona rzadziej stosowana ze wzgledu na niedostateczne dopracowanie
tej metody oraz wigksze koszty budowy akceleratoréw do zastosowan medycznych
[1].

Metoda leczenia przy uzyciu cigzkich jonoéw jest jednak, pomimo duzych kosz-
tow, bardzo perspektywiczna, a to ze wzgledu na cechy, jakimi charakteryzuje sig ten
rodzaj promieniowania. Przede wszystkim cigzkie jony posiadaja wigkszy WSB
(wspdlczynnik szkodliwos$ci biologicznej), a co za tym idzie umozliwiaja leczenie
nowotwordéw radioopornych. Gérna granica zakresu energetycznego dla terapii cigz-
kimi jonami sigga 400-500 MeV/nukleon. Jak wiadomo, kazdy jon posiada inng ilo$¢
nukleonow w jadrze, ktore odpowiadaja za masg jonu, a zatem za skuteczno$¢ przy-
spieszenia jonu. Energie catego jonu sg wielkosciami duzo wigkszymi w poréwnaniu
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z energia podawana na jeden nukleon. Przyktadowo, aby przyspieszy¢ jon neonu do
energii 470 MeV/nukleon, czemu odpowiada zasieg 20 cm, nalezy nada¢ catej czast-
ce energi¢ 9.4 GeV [1]. Ze wzgledu na tak duze energie, do wytworzenia wiazki
cigzkich czastek natadowanych wykorzystuje si¢ synchrotrony. Obecnie metoda na-
Swietlania przy pomocy cigzkich jonow napotyka trudnosci przy naswietlaniu obsza-
row ciata, ktore ulegaja przemieszczeniu na skutek oddychania czy bicia serca, dlate-
go stosuje si¢ ja przy terapii nowotwordw gltowy, szyi oraz okolic krggostupa [1, 8].

Terapia przy uzyciu neutronow

Neutrony charakteryzuja sie¢ wigkszymi wartosciami wspodtczynnikow LET (Li-
near Energy Transfer) oraz WSB, co sprawia, ze sa rowniez wykorzystywane w ra-
dioterapii. Obecnie wykorzystuje si¢ metode otrzymywania wiazki tych czastek
w reakcji bombardowania tarczy berylowej protonami o energii do 66 MeV. Srednia
warto$¢ energii neutrondw generowanych przy pomocy protondéw osiaga 30 MeV.
Otrzymywane wiazki neutronowe, sa skazone promieniowaniem gamma, ktore jest
wytwarzane w tarczy berylowej oraz w o$rodku absorbujacym energi¢ wiazki. Ska-
zenie wynosi okolo 15%, jednak ze wzgledu na mniejsze WSB w poréwnaniu z neu-
tronami, promieniowanie pasozytnicze nie jest brane pod uwage [1].

Przeglad najnowszych akceleratorow medycznych

W Tabeli 1 zestawione zostaly najnowsze akceleratory medyczne do teleterapii
wedlug ich parametrow istotnych z punktu widzenia przeprowadzania leczenia. Do
tych parametrow naleza energie uzyskiwanych wiazek fotonowych i/lub elektrono-
wych, maksymalna moc dawki, przypadajaca na dany rodzaj promieniowania, wiel-
ko$ci maksymalnych pdl terapeutycznych, kat obrotu glowicy terapeutycznej wokot
izocentrum oraz odlegtos$¢ zrédta od izocentrum (source-axis distance). Obecnie pro-
dukcja akceleratorow liniowych przeznaczonych do teleterapii zajmuja sig¢ cztery
firmy, ws$rdd ktorych znajduje si¢ takze polski producent. Sa to firmy: Varian,
Siemens, Elekta oraz polski Zaktad Aparatury Jadrowej (ZdAJ). Varian 1 Siemens sa
cenionymi firmami w dziedzinie produkcji sprzgtu do teleterapii z dtuga historia, na-
tomiast Elekta jest producentem bazujacym na osiagnigciach 1 rozwiazaniach
Philipsa. ZdAJ, z kolei, jest jednostka strukturalng Narodowego Centrum Badan Ja-
drowych, mieszczacego si¢ w Swierku pod Warszawa, i rowniez moze poszczycié sig
duzym doswiadczeniem w produkcji sprzgtu do teleterapii, ktore sigga lat siedem-
dziesiatych ubieglego wieku [1]. W tabeli 2 zestawiono 10 aparatow terapeutycz-
nych, z ktérych cztery stuza do uzyskiwania jedynie wiazek fotonowych o niskich
energiach. Sa to dwa akceleratory Variana: Clinac 6 EX oraz Clinac 600 C/D oraz
akcelerator ZdAJ — Coline 4. Firma Varian wypuscila takze model nickoenergetyczny
Clinac 1X, ktory oprécz promieniowania X generuje takze wiazke terapeutycznych
elektrondéw. Jak wida¢ z tabeli firma Siemens specjalizuje si¢ w produkcji akcelerato-
row $rednich 1 wysokich energii. W modelu Primus mozliwe jest uzyskiwanie dwoch
wigzek fotonowych z zakreséw 4-10 MeV oraz 6-23 MeV jednoczesnie. Elekta pro-
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dukuje akceleratory wieloenergetyczne, ktore sa bardzo uniwersalne, jezeli chodzi
o0 zastosowania terapeutyczne. Polski producent wypuszcza na rynek trzy modele ak-
celeratorow. Sa to modele niskoenergetyczne, na Srednie energie oraz wysokoenerge-
tyczne. Jezeli chodzi o maksymalna moc dawki, to uzyskiwane wartosci dla akcelera-
torow niskoenergetycznych Variana sa wyzsze w porownaniu z produktem ZdAJ —
Coline 4.

Tabela 1. Zestawienie obecnie produkowanych akceleratorow medycznych wraz z ich parametrami
uzytkowymi.

Rodzaj . . | Rozmiar
Producent Model promienio- Energia Moc daYVkl pola
. [MeV] [rad/min] 2
wania [em?]
X 4 300, 400, 600 | 40 x 40
Varian Clinac 1X ) 300, 400,
e 4,5,6 1000 25 x 25
Varian Clinac 6EX X 4,6 400, 600 40 x 40
Varian | Clinac 600 X 4,6 250,400 | 40 x 40
C/D
| Clinac X Dwieenergie | 55 600 | 40 x 40
Varian 2100 C 4-23
e 4 400 25 x 25
Siemens Primus X 4-101 6-23 250, 500 40 x 40
e 6-21 300 40 x 40
200-300,
Siemens Exoilecscgon X 6-23 300-500 | 1040
P 5 6-21 300,900 | 2525
Oncor X 10 200-300 40 x 40
Stemens | Impression |- 5-14 300,900 | 25x 25
mid-energy
X 4.6, 10, 15, 600 40 % 40
18,25
Elekta Synergy
e 4,9, 12, 15, 400 25 x 25
18,20
4,06,8, 10,
X 15, 25 600 40 x40
Elekta Precise 4,6,8,10,
e 12,15, 18, 400 25 x 25
20, 22
ZdAJ Coline 4 X 4 200 30 x 30
ZdAJ Coline 10 X 9 300 40 x 40
ZdAJ Coline 15 e 6,8, 10 >0, 100, 25 x 25
> 200, 300
X 6,9 600 40 x 40
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Maksymalne moce dawek dla akceleratorow wysokoenergetycznych wszystkich
producentow oprocz Siemensa wynosza 600 rad/min. Sprzet Siemensa moze uzyskac
moc 500 rad/min. Mocami dawek pochodzacymi od wiazek elektronowych, ktore
czgsto sig¢ pojawiaja w zestawieniu, sa moce 300 1 400 rad/min. Maksymalne dawki
siggaja 1000 rad/min dla niskoenergetycznego Clinaca 1 X oraz wysokoenergetycz-
nego Coline 15. Maksymalne rozmiary pdl napromienianych wynosza dla wszystkich
akceleratorow 40 x 40 cm w przypadku wiazki fotonéw 1 25 x 25 cm w przypadku
wiazki elektronéw. Wyjatki stanowia tutaj sprzg¢t Siemens Primus generujacy pole
elektronowe 40 x 40 cm oraz Coline 4, ktéry osiaga pole napromieniania fotonami
o wymiarach 30 x 30 cm. Obrot bramki z glowica terapeutyczna wokot izocentrum
dla akceleratorow Varian 1 Siemens wynosi 370°, natomiast w przypadku aparatéw
Elekty 365°. Akceleratory ZdAJ charakteryzuja si¢ obrotem bramki o kat 360°.
W przypadku odlegtosci zrodta od izocentrum niemal wszystkie aparaty cechuje od-
legto$¢ 100 cm. Jedynie aparat Coline 4 posiada SAD wynoszace 80 cm. Z zestawie-
nia wida¢, ze kazdy producent jest oryginalny, jezeli chodzi o pewne parametry swo-
ich aparatow radioterapeutycznych, jednak istnieja parametry, takie jak rozmiar pola
napromienienia, czy odlegtos¢ SAD, ktore sa ujednolicone dla wszystkich. Na szcze-
g6lna uwage ze wzgledu na uniwersalno$¢ zastuguje sprze¢t firm Siemens oraz Elekta
[1,9].

W Tabeli 2 przedstawione zostaty parametry techniczne poszczegolnych akcele-
ratoroOw terapeutycznych, uwzgledniajace rodzaj struktury przyspieszajacej aparatu
oraz jej dlugos¢, a takze rodzaj zastosowanego generatora wielkiej czgstotliwosci
1 moc jaka ten generator uzyskuje w impulsie. Poza sprzgtem firmy Elekta, wszyscy
inni producenci stosuja struktureg o fali stojacej w swoich rozwiazaniach. W parze za
tym idzie dtugos¢ struktury, ktora w aparatach o fali stojacej wynosi 0.3-1.4 m, na-
tomiast dla fali biezacej 2.5 m. Jezeli chodzi o generator wielkiej czgstotliwosci, to
wykorzystywane sa zaroOwno magnetrony jak i klistrony. Te drugie maja zastosowa-
nie raczej w aparatach wysokoenergetycznych. Magnetrony z kolei sa czgscie] wyko-
rzystywane 1 generuja fale o mocy 2.5-5 MW, podczas gdy klistrony umozliwiaja
uzyskanie fali o mocy 5.5-7.5 MW. Sposrod producentow wymienionych w zesta-
wieniu, w zaktadach radioterapii w Polsce najczesciej mozna si¢ spotkac ze sprzgtem
Varian oraz Siemens. Nieco mniejszy udzial maja urzadzenia marki Elekta 1 ZdAJ.
Z rozwiazan firmy Varian korzystaja obecnie takie oSrodki w Polsce jak Zaktad Ra-
dioterapii Wielkopolskiego Centrum Onkologii w Poznaniu, Zaktad Teleradioterapii
przy Centrum Onkologii — Instytut im. Marii Sktodowskiej-Curie w Warszawie, kto-
ry moze si¢ rowniez pochwali¢ akceleratorem Coline oraz Zaklady Radioterapii
z oddziatami instytutu w Krakowie 1 Gliwicach. Sprzet Siemensa uzywany jest przy
teleradioterapii miedzy innymi w Zakladzie Radioterapii Szpitala im. Stanistawa
Leszczynskiego w Katowicach, Zaktadzie Radioterapii Szpitala Wojewddzkiego
im. Karola Marcinkowskiego w Zielonej Gorze, Zaktadzie Radioterapii Centrum On-
kologii Ziemi Lubelskiej w Lublinie. Sprzet Elekty jest stosowany obecnie w Zakta-
dzie Radioterapii Wojewodzkiego Szpitala Specjalistycznego im. Najswigtsze] Maryi
Panny w Czg¢stochowie, a takze Zaktadzie Radioterapii przy Biatostockim Centrum
Onkologii im. Marii Sktodowskiej-Curie.
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Tabela 2. Zestawienie akceleratorow liniowych wedlug parametrow technicznych.

Rodzaj Dlugos¢ Generator Moc
Producent Model struk tuf'y struktury W, CZ generatora
[m] - [MW]
Varian Clinac iX | z fala stojaca 1.3 klistron 5.5
Varian Clinac 6EX | z fala stojaca 0.3 magnetron 3
Varian Chrgg)@o z fala stojaca 0.3 magnetron 2.5
Varian ChnaéZ 100 z fala stojaca 1.3 klistron 5.5
Siemens Primus z fala stojaca 1.2 klistron 7.5
. Oncor . .
Siemens Expression z fala stojaca 1.2 klistron 7.5
Oncor
Siemens | Impression | z falg stojaca 1.2 magnetron 2.6
mid - energy
Elekta Synergy | z fala biezaca 2.5 magnetron 5
Elekta Precise z fala biezaca 2.5 magnetron 5
ZdAJ Coline 15 | z fala stojaca 1.4 magnetron 3.1

Innym osrodkiem terapii protonowej jest National Institute of Radiological
Science w Chiba (Japonia), ktory juz w 1979 roku uruchomit pierwsze stanowisko
cyklotronowe do naswietlen protonami. W os$rodku NIRS powstat takze projekt
HIMAC (Heavy lon Medical Accelerator in Chiba), gdzie zastosowano synchrotron
do napromieniowan jonami wegla. W Europie osrodkiem, w ktorym praktykuje sig
leczenie przy pomocy jonow wegla jest GSI w Darmstadt (Niemcy). W Polsce, po
utworzeniu NCRH, maja ruszy¢ prace z budowaniem osrodka w Warszawie, gdzie
przeprowadzane beda terapie przy pomocy jonow wegla. Produkcja synchrotronow
medycznych zajmuje si¢ migdzy innymi japonska firma Mitsubishi Electric.
W ofercie firmy mozna znalez¢ projekty o$rodkdw do naswietleh protonami
o energiach 70-250 MeV oraz jonami wegla o energiach 380 MeV/nukleon przy
uzyciu synchrotronu [10-12].

Podsumowanie

Akceleratory do zastosowan radioterapeutycznych, sa bardzo skomplikowanymi
pod wzgledem technicznym uktadami, jednak trud wltozony w zaprojektowanie
takiego zaawansowanego technicznie urzadzenia jak najbardziej si¢ zwraca podczas
leczenia chorob nowotworowych. Mozna stwierdzi¢, ze obecna skutecznos¢
planowania rozktadu dawki jest nadal niezadowalajaca, poniewaz w dalszym ciagu
poszukiwane sa lepsze, precyzyjniejsze metody planowania leczenia. Aby moc
w bardziej doktadny, rownomierny sposob dostarczy¢ dawke do miejsca, gdzie
zlokalizowana jest zmiana nowotworowa, potrzebne jest urzadzenie generujace
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wiazke wywolujaca odpowiednie efekty fizyczne 1 biologiczne w tkance
nowotworowej. Dzigki rozwinigciu si¢ metod przyspieszania czastek juz niedlugo
mozliwe bedzie przejscie od 1 tak dokladne; metody naswietlania za pomoca
akceleratorow liniowych wielkiej czgstotliwosci do metody wykorzystujacej
cyklotrony 1 synchrotrony, generujace wiazki protonéw 1 jonéw wegla. Obydwie
metody teleradioterapii sa na razie metodami podlegajacymi licznym badaniom,
a koszt wybudowania jednego centrum radioterapii protonowej czy jonowej jest duzo
wigkszy od zainstalowania w szpitalnych pomieszczeniach matego akceleratora
liniowego. Ciagly wzrost zachorowan na nowotwory, z ktorymi wiaza si¢ liczne
zgony, jest motorem napedowym do jak najszybszego dostosowania akceleratorow
jonowych do wymogow terapii, co umozliwi zwigkszenie skutecznos$ci radioterapii
1 pozwoli ludzkosci poradzi¢ sobie z problemem nowotwordw.
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