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Tiivistelmä

Sädehoidon aikana voidaan potilaaseen absorboitunutta säteilyannosta mita-

ta erilaisin menetelmin. Tällaista potilasannosmittausta kutsutaan in vivo -

dosimetriaksi, ja se on ainoa keino varmistaa, että potilas saa täsmälleen sel-

laisen säteilyannoksen kuin on suunniteltu. Tässä tutkielmassa perehdyttiin

ulkoisen sädehoidon potilasannosmittauksiin puolijohdediodeilla. Diodimit-

tausten virhelähteitä jäljitettiin käyttäen hyväksi Tampereen yliopistollisessa

sairaalassa kerättyä, noin kuudensadan fotonikentän mittauksesta koostuvaa

potilasannosmittausaineistoa. Jokaista mitattua absorboitunutta annosta ver-

rattiin annossuunnittelussa laskettuun kenttäannokseen. Mittausmenetelmäs-

sä pyrittiin ±5 % :n tarkkuuteen.

Mittausaineistosta karsittiin suoraan pois virheellisiä tuloksia tuottaneet kii-

lakentät ja hoitopöydän alta tehdyt mittaukset. Systemaattista virhettä elimi-

noitiin jäljelle jääneestä aineistosta määrittämällä säteilytysetäisyyden, kent-

täkoon ja lämpötilan korjauskertoimet. Koko mittausaineisto poikkesi annos-

suunnittelussa määritetyistä vertailuarvoista keskimäärin 3, 1 %±10 % (1 SD).

Korjatun mittausdatan keskimääräinen poikkeama referenssiarvoista oli

0, 6 %±4, 8 %. Mittaustuloksista 77 % mahtui ±5 % :n virhemarginaalin sisään.

Loput virheelliset mittaustulokset aiheutuivat mittausteknisistä ongelmista,

kuten diodin asettamisesta liian lähelle säteilykentän reunaa tai väärälle etäi-

syydelle säteilylähteestä.
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Luku 1

Johdanto

Sädehoito on monivaiheinen prosessi, jonka suunnitteluun ja toteutukseen

osallistuu useita ammattiryhmiä yhteistyössä. Hoitoprosessin eri vaiheisiin voi

liittyä epätarkkuustekijöitä, jotka aiheuttavat virheitä potilaan ulkoisessa säde-

hoidossa saamaan säteilyannokseen. Näitä virheitä voidaan havaita sijoitta-

malla säteilyilmaisin potilaan iholle tai sisälle kehon onkaloihin sädehoidon

aikana ja mittaamalla näin absorboituvaa säteilyannosta. Tällaista menetelmää

kutsutaan in vivo -dosimetriaksi. Säteilyturvakeskus on julkaissut sädehoidon

laadunvarmistusta käsittelevän säteilyturvaohjeen ST 2.1 [29], jossa suositel-

laan in vivo -dosimetriaa potilaiden säteilyannosten varmistamiseksi.

Itse mittaustilanteeseen liittyy kuitenkin monenlaisia virhetekijöitä, ja monis-

sa Suomen sädesairaaloissa onkin luovuttu systemaattisista potilasannosmit-

tauksista, koska käytetyt mittausmenetelmät on koettu liian epätarkoiksi. Mit-

tauksia tehdään lähinnä muutamissa erikoistapauksissa, kuten koko kehon

sädehoidon yhteydessä tai silloin kun halutaan valvoa kriittisen elimen, kuten

silmän, saamaa säteilyannosta. Esimerkiksi Ruotsissa tilanne on toisenlainen,

laki velvoittaa sädehoitoklinikat tekemään systemaattista in vivo -dosimetriaa.

Tässä tutkielmassa syvennytään Tampereen yliopistollisessa sairaalassa rutii-

nikäytössä olevaan in vivo -dosimetrian menetelmään: potilasannosmittauk-

siin puolijohdediodeilla. Työn tavoitteena on tunnistaa erilaiset diodimittauk-

siin liittyvät virhelähteet ja arvioida niiden vaikutusta mittaustuloksiin. Ar-

vioinnin pohjana on Pikonlinnan syöpätautien yksikössä kesän 2007 aikana

kerätty, noin kuudestasadasta mittaustuloksesta koostuva potilasannosten mit-
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tausaineisto.

Aiheeseen tutustuminen aloitetaan säteilyfysiikan perusteista ja sädehoidos-

sa lineaarikiihdyttimillä tuotettavien säteilykeilojen kuvaamisesta. Luvussa 3

käydään lyhyesti läpi sädehoidon periaatteet ja sädehoidon toteuttaminen vai-

he vaiheelta. Tämä osio auttaa ymmärtämään sitä, miksi potilasannosmittauk-

sia ylipäänsä tehdään. Seuraavaksi esitellään in vivo -dosimetrian yleisim-

mät menetelmät. Tarkemmin perehdytään puolijohdediodeihin ja niiden omi-

naisuuksiin säteilynilmaisimina luvussa 4. Tähän päättyy tutkielman teoreet-

tinen osuus, seuraavaksi siirrytään tarkastelemaan diodimittauksia käytän-

nössä. Aluksi selvitetään potilasannosmittausten kulku TAYS:ssa. Luvussa 6

eritellään mittaustuloksiin vaikuttavia virhetekijöitä ja määritetään muutamia

korjauskertoimia systemaattisen virheen eliminoimiseksi mittaustuloksista.

Lopuksi luvussa 7 esitetään kerätty potilasmittausaineisto ja sovelletaan siihen

edellisessä kappaleessa määritettyjä korjauskertoimia.



Luku 2

Säteilyn fysiikkaa

Tämä tutkielma käsittelee säteilyn mittaamista puolijohdediodeilla. Aiheen

teoreettinen tarkastelu pyrkii vastaamaan kahteen yksinkertaiseen kysymyk-

seen; mitä diodeilla mitataan ja miten? Kysymyksistä ensimmäinen edellyt-

tää perehtymistä sädehoidon fysiikkaan, siihen kuinka sädehoitokone eli line-

aarikiihdytin toimii ja millaisia ominaisuuksia on säteilyllä, jota sillä tuote-

taan. Tässä luvussa tarkastellaan juuri näitä seikkoja lähtien liikkeelle aivan

säteilyfysiikan perusteista. Vastaus jälkimmäiseen kysymykseen hahmottuu

vasta kahdessa seuraavassa luvussa, joissa käsitellään säteilyn mittaamista eri

menetelmin.

2.1 Säteily ja sen vuorovaikutus aineen kanssa

Säteily voidaan jakaa kahteen eri luokkaan - sähkömagneettiseen säteilyyn ja

hiukkassäteilyyn. Sähkömagneettinen säteily on valon nopeudella etenevää

sähkömagneettista aaltoliikettä, joka koostuu fotoneista eli massattomista ener-

giapaketeista. Hiukkassäteily voi koostua sähkövarauksellisista hiukkasista

kuten elektroneista ja protoneista, tai varauksettomista hiukkasista kuten neut-

roneista. Tämän työn kannalta olennaisia ovat sähkömagneettinen ja elektro-

nisäteily ja niiden vuorovaikutukset aineen kanssa. Säteilyn kulkiessa väli-

aineessa se vuorovaikuttaa aineen atomien kanssa ja siten luovuttaa niille ener-

giaansa. Mikäli tämä energia on tarpeeksi suuri, säteily voi irrottaa elektroneja
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väliaineen atomeista ja näin aiheuttaa ionisaatiota. Tällöin säteilyä kutsutaan

ionisoivaksi säteilyksi. Säteilyn mittaaminen perustuu juuri atomien ionisaa-

tion tai virittymisen havainnointiin.

2.1.1 Sähkömagneettinen säteily

Fotonien vuorovaikutustapa aineen kanssa riippuu niiden energiasta. Tämä

energia on suoraan verrannollinen sähkömagneettisen aaltoliikkeen taajuteen

lauseen

E = hν =
hc

λ
(2.1)

mukaisesti, jossa h on Planckin vakio (h = 6, 63 · 10−34 Js), ν on aaltoliik-

keen taajuus ja λ sen aallonpituus, c on valon nopeus tyhjiössä. Sähkömag-

neettinen säteily on välillisesti ionisoivaa, eli se vapauttaa väliaineeseen suo-

rasti ionisoivia varauksellisia hiukkasia. Sädehoidossa käytettävillä energioilla

elektroneja vapautuu väliaineeseen lähinnä kolmen vuorovaikutusprosessin

kautta. Nämä prosessit ovat valosähköinen absorptio, comptonsironta ja pa-

rinmuodostus.

Valosähköisessä absorptiossa väliaineeseen saapuva fotoni luovuttaa kaiken

energiansa yhdelle atomiin sidotulle elektronille, jonka seurauksena elektroni

sinkoutuu ulos atomista. Elektronin saama liike-energia vastaa fotonin ener-

giaa, josta on vähennetty elektronin sidosenergia atomissa. Jotta valosähköi-

nen absorptio voisi tapahtua, tulee fotonin energian olla suurempi kuin ato-

miytimen elektroniin kohdistama sidosenergia. Pienillä fotonienergioilla elek-

troni sinkoutuu kohtisuoraan kulmaan fotonin tulosuuntaan nähden, suurem-

milla energioilla elektronin liikesuunta alkaa kääntyä samansuuntaiseksi fo-

tonin tulosuunnan kanssa. Valosähköisen absorption todennäköisyys riippuu

voimakkaasti väliaineen järjestysluvusta, eli elektronien määrästä atomissa.

Comptonsironnassa fotoni vuorovaikuttaa vapaan elektronin kanssa. Tässä

yhteydessä vapaalla elektronilla tarkoitetaan sellaista elektronia, jonka sidos-

energia atomissa on huomattavasti pienempi kuin fotonin energia. Prosessissa

fotoni törmää elektroniin ja luovuttaa tälle osan energiastaan. Elektroni lähtee

törmäysimpulssin vaikutuksesta liikkeelle kulmassa θ fotonin alkuperäiseen
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liikesuuntaan nähden ja fotoni siroaa kulmaan φ. Elektroni saa törmäyksessä

liike-energian E,

E = hν0
α(1 − cosφ)

1 + α(1 − cosφ)
, (2.2)

missä hν0 on fotonin alkuperäinen energia ja α = hν0/m0c
2, jossa m0c

2 on

elektronin lepoenergia (511 keV). Koska energian täytyy säilyä prosessissa, fo-

tonille jää energia hν0 − E. Elektronin ja fotonin liikesuunnat saadaan relaa-

tiosta

cot θ = (1 + α) tan(φ/2) . (2.3)

Parinmuodostus on mahdollinen prosessi, kun fotonin energia ylittää

1, 022 MeV. Siinä fotoni hajoaa atomiytimen sähkömagneettisessa kentässä

elektroniksi ja tämän antihiukkaseksi eli positroniksi. Fotonin energia muun-

tuu siis elektronin ja positronin lepoenergiaksi eli massaksi 2 · 511 keV, ja yli-

jäämä puolestaan näiden hiukkasten liike-energiaksi. Syntynyt positroni me-

nettää elektronin lailla jatkuvasti energiaansa kulkiessaan väliaineessa. Lopul-

ta se annihiloituu eli yhdistyy vapaan elektronin kanssa tuottaen kaksi fotonia,

joiden molempien energia on 511 keV. Liikemäärän säilymisen nojalla fotonit

lähtevät liikkeelle vastakkaisiin suuntiin.

Neljäs vuorovaikutustapa fotoneille on elastinen sironta, jossa fotoni vuoro-

vaikuttaa atomin elektronin kanssa niin, että fotonin kulkusuunta muuttuu

hieman mutta energia pysyy samana. Koska tässä prosessissa energiaa ei siir-

ry säteilystä väliaineeseen ja koska elastisen sironnan todennäköisyys korkeil-

la fotonienergioilla on hyvin pieni, se ei ole sädehoidon kannalta merkittävä

prosessi. Korkeaenergiset fotonit voivat puolestaan aiheuttaa fotoydinreak-

tioita, joissa atomiydin absorboi fotonin lähettäen matkaan protonin tai neut-

ronin. Näitä reaktioita tapahtuu kuitenkin sädehoidossa hyvin vähän suhtees-

sa esim. parinmuodostukseen, joten ne jätetään yleensä huomioimatta. Toden-

näköisyys tietyn vuorovaikutusprosessin tapahtumiselle riippuu fotonin ener-

giasta ja väliaineen järjestysluvusta. Yleisesti ottaen valosähköinen absorptio

tapahtuu todennäköisimmin matalaenergisille fotoneille, comptonsironta on

todennäköisin keskisuurilla ja parinmuodostus korkeilla fotonienergioilla. [15]
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Kuva 2.1. Fotonisäteilyn lineaarisen vaimennuskertoimen muodostuminen vedessä

eri vuorovaikutusprosessien summana. Sädehoidon energia-alueella (n. 20 keV -

30 MeV) comptonsironta on hallitseva vuorovaikutusprosessi. [30]

Sähkömagneettisen säteilyn vaimeneminen väliaineessa on eksponentiaalista.

Se voidaan laskea relaation

I(x) = I0e
−µx (2.4)

mukaisesti, jossa x on väliainekerroksen paksuus ja I(x) sen läpi pääsevän sä-

teilyn intensiteetti, I0 on alkuperäinen säteilyn intensiteetti ja µ säteilylle ja

aineelle ominainen lineaarinen vaimennuskerroin. Jokaiselle edellä kuvatul-

le vuorovaikutusprosessille on oma vaimennuskertoimensa, ja µ on niiden

summa. Usein tämä vaimennuskerroin jaetaan väliaineen tiheydellä, jolloin

saadaan massavaimennuskerroin µ/ρ. Eksponentiaalinen vaimeneminen pä-

tee tarkasti ottaen vain yksienergiselle säteilylle. Monienergistä säteilyä ku-

vataan usein puoliintumispaksuuden avulla, jolla tarkoitetaan sitä väliaine-

kerroksen paksuutta, jonka läpi fotonisäteilyn tulee kulkea jotta sen intensi-

teetti pienenisi puoleen alkuperäisestä. Fotonisäteily vuorovaikuttaa harvasti
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väliaineessa. Se etenee suoraviivaisesti ja on hyvin läpitunkevaa. Fotonit voivat

kulkea pitkiäkin matkoja aineessa ilman vuorovaikutuksia.

Kuvassa 2.1 on esitetty eri vuorovaikutusprosessien todennäköisyys vedessä

fotonienergian funktiona. Tässä τ on valosähköisen absorption, σc compton-

sironnan ja κ parinmuodostuksen aiheuttama lineaarinen vaimennuskerroin ja

µ on näiden summasta koostuva kokonaisvaimennuskerroin. Valosähköinen

absorptio on todennäköisin vuorovaikutustapa vedessä matalilla, alle 20 keV:n

fotonienergioilla. Sen todennäköisyys pienenee voimakkaasti energian kasva-

essa, ja noin 30 keV:n fotoneilla comptonsironta alkaa selkeästi hallita. Kun

fotonien energia ylittää 1, 022 MeV, tulee parinmuodostus mahdolliseksi, mut-

ta vasta yli 20 MeV:n energioilla se alkaa olla todennäköisempi vuorovaiku-

tusprosessi kuin comptonsironta. Kuvatessa säteilyn vaimenemista ja sirontaa

voidaan kehon pehmytkudoksia approksimoida vedellä, sillä näiden väliainei-

den elektronitiheydet ovat hyvin lähellä toisiaan. Sädehoidossa käytettävillä

fotonienergioilla comptonsironta on hallitseva vuorovaikutustapa. [4, 15]

2.1.2 Elektronisäteily

Koska elektronit ovat sähköisesti varattuja hiukkasia, ne vuorovaikuttavat jat-

kuvasti aineen atomiytimien ja niiden elektroniverhojen kanssa. Vuorovaiku-

tusta säätelee Coulombin laki. Edetessään väliaineessa elektronit menettävät

energiaansa sironnan ja jarrutussäteilyn kautta. Elektronien törmätessä väli-

aineen atomien elektroneihin siirtyy osa niiden energiasta kohde-elektroneille.

Tämä aiheuttaa virityksiä ja ionisaatiota aineessa. Lisäksi alkuperäinen elek-

troni muuttaa liikesuuntaansa. Prosessia kutsutaan epäelastiseksi sironnaksi.

Elektronit voivat sirota myös elastisesti atomin elektroniverhosta, jolloin elek-

tronin energia pysyy samana mutta liikesuunta muuttuu.

Kiihtyvässä liikkeessä oleva sähkövarauksellinen hiukkanen lähettää sähkö-

magneettista säteilyä. Raskaan atomiytimen voimakentässä elektroni voi vuo-

rovaikuttaessaan sähköisesti muuttaa jyrkästi suuntaansa. Tällöin se menet-

tää energiaansa lähettäessään sähkömagneettista säteilyä, jota kutsutaan jar-

rutussäteilyksi. Elektroni voi luovuttaa energiansa fotonille joko osittain tai

kokonaan, syntyvän jarrutussäteilyn energia on aina korkeintaan alkuperäisen
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elektronin energian suuruinen. Tätä säteilymekanismia hyödynnetään säde-

hoidon lineaarikiihdyttimissä, joiden tuottama korkeaenerginen fotonisäteily

on jarrutussäteilyä. Kuvassa 2.2 on esitetty tällaiselle jarrutussäteilylle tyypilli-

nen jatkuva energiaspektri. Matalan järjestysluvun aineissa, kuten vedessä ja

kudoksissa, jarrutussäteilyn muodostuminen on vähäistä törmäyksiin verrat-

tuna. Koska varaukselliset hiukkaset kokevat jatkuvan sähköisen vuorovaiku-

tuksen aineessa, niillä on äärellinen, hiukkasen energiasta riippuva kantama

väliaineessa. Elektronien liikeradat ovat sironnan vuoksi mutkittelevia. [15]

Kuva 2.2. Tyypillinen lineaarikiihdyttimellä tuotetun fotonikeilan energiaspektri.

Kuvan spektri on laskettu Varianin kiihdyttimen 18 MV:n fotoneille Monte Carlo-

simulaatiota käyttäen. [27]

2.2 Säteilyn tuottaminen lineaarikiihdyttimellä

Ulkoisessa sädehoidossa käytetään tyypillisesti fotoni- tai elektronisäteilyä,

joka tuotetaan lineaarikiihdyttimellä. Siinä elektronit kiihdytetään sähköken-

tän avulla lähes valon nopeuteen. Tuotettu korkeaenerginen elektronisuihku

voidaan ohjata suoraan hoidettavaan kohdealueeseen tai se voidaan törmäyt-

tää raskasmetallikohtioon, jolloin syntyy sähkömagneettista säteilyä. Koska
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elektronien kantama väliaineessa on lyhyt, elektronisäteilyä käytetään pin-

nallisien kudoksien hoitoon. Jos puolestaan kohdealue sijaitsee syvällä kehos-

sa, tarvitaan fotonisäteilyä, joka läpäisee kudoksia paremmin kuin elektronit.

Useimmin sädehoidossa käytetään fotoneja.

Sädehoidossa käytettävän lineaarikiihdyttimen näkyvin osa on kanturi, joka

sisältää säteilyn tuottamiseen ja säteilykeilan muotoiluun liittyviä komponent-

teja. Kanturi pyörii 360◦ potilaan ympäri, jolloin potilasta voidaan säteilyttää

eri suunnista. Pistettä, jossa säteilykeilan keskiakseli leikkaa kanturin pyöri-

misakselin kutsutaan isosentriksi.

Kuva 2.3. Lineaarikiihdyttimen toimintaperiaate. [21]

Kuvassa 2.3 näkyy yksinkertaistettu poikkileikkaus lineaarikiihdyttimestä.

Elektronitykissä tuotetaan kiihdytettäviä elektroneja metallilangasta kuumen-

tamalla. Nämä elektronit siirretään kiihdytinputkeen modulaattorista saata-

van tasajännitepulssin avulla. Samanaikaisesti mikroaaltogeneraattori tuottaa
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pulssitettuja mikroaaltoja, jotka ohjataan myös kiihdytinputkeen. Tyhjiöput-

keen syntyy laitteen rakenteesta riippuen joko seisova tai etenevä sähkömag-

neettinen aalto, josta putkeen syötetyt elektronit saavat liike-energiaa ja kiihty-

vät suureen nopeuteen. Elektronit tulevat putkesta ulos ohuena, pulssitettuna

suihkuna, jonka halkaisija on millimetrin luokkaa. Korkeiden energioiden

kiihdytinputket ovat sen verran pitkiä, että ne on sijoitettava vaakatasoon. Täl-

löin elektronisuihku on käännettävä magneettien avulla 90◦ tai 270◦.

Kiihdytyksen jälkeen elektronisuihku ohjataan ns. hoitopäähän, jossa se muo-

kataan halutunlaiseksi säteilykeilaksi. Tätä varten elektronit kulkevat joko me-

tallikohtion tai sirontakalvon läpi, riippuen siitä, halutaanko käyttää fotoni-

vai elektronisäteilyä. Raskasmetallikohtioon törmätessään elektronit menet-

tävät nopeasti liike-energiaansa, joka muuntuu jarrutussäteilyksi. Syntyy

suurienergistä fotonisäteilyä, jolla on jatkuva energiaspektri. Fotonien keski-

määräinen energia on noin kolmasosa jarrutussäteilyn maksimienergiasta, jo-

ka on yhtä suuri kuin elektronien energia ennen törmäystä. Primaarisuihkun

elektronit absorboituvat kohtioon ja jarrutussäteily siroaa kaikkiin avaruuskul-

miin, mutta suurin osa siitä jatkaa kuitenkin matkaa elektronien liikesuunnas-

sa. Välittömästi kohtion jälkeen sijaitsee primäärirajain, joka rajaa fotoneista

kartionmallisen säteilykeilan.

Fotonisäteilyn intensiteetti on suurimmillaan rajatun keilan keskiakselilla, ja

se pienenee kohti reunoja. Tämän vuoksi fotoneille käytetään metallista tasoi-

tuskappaletta, joka on paksuimmillaan säteilykeilan keskiakselilla ja ohenee

reunoille päin. Kappale tasoittaa säteilyn intensiteettijakaumaa absorboimalla

siitä osan. Samalla fotonisäteilyn keskimääräinen energia kasvaa, sillä tasoi-

tuskappale absorboi eniten matalaenergisiä fotoneja. Elektroneilla hoidettaes-

sa tasoituskappaleen tilalla on ohut metallinen sirontakalvo. Kiihdytysputkesta

ulos saatava kapea elektronisuihku viedään sirontakalvon läpi, jolloin suihku

leviää ja hiukkaset jakautuvat tasaisesti säteilykeilaan.

Seuraavaksi säteily kulkee monitorikammion läpi, joka koostuu yhdestä tai

useammasta ionisaatiokammiosta. Kammioiden avulla tarkkaillaan säteilyn

annosnopeutta, annosta ja säteilykeilan symmetriaa. Fotonikeila rajataan lo-

pullisesti halutun kokoiseksi suorakaiteen tai neliön muotoiseksi säteilyken-
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täksi säädettävillä keilanrajoittimilla. Lisäksi nykyaikaisissa kiihdyttimissä on

moniliuskarajoitin (MLC, engl. multi-leaf collimator), jonka kapeiden rajoitin-

liuskojen avulla kenttiä voidaan muokata epäsäännöllisen muotoisiksi. Moni-

liuskarajoittimilla on myös mahdollista muuttaa kentän muotoa säteilytyksen

aikana, jolloin puhutaan IMRT:stä (engl. intensity modulated radiation the-

rapy). Elektronisäteily rajataan erillisillä keilanasettimilla hoitopään ulkopuo-

lella. Rajaamisen tulee tapahtua mahdollisimman lähellä hoitokohdetta, sil-

lä elektronit muuttavat herkästi kulkusuuntaansa sirotessaan ilman molekyy-

leistä. [15, 21]

Hoitopäässä sijaitsee myös kenttävalo, eli peilin avulla säteilyn kulkusuun-

taan heijastettu valokeila, joka säteilytettävällä pinnalla on yhtenevä varsi-

naisen säteilykentän kanssa. Valokenttään on heijastettu keskiristi, joka osoit-

taa säteilykeilan keskiakselin paikan kentässä. Toinen potilaan asettelua helpot-

tava optinen apuväline on mitta-asteikkovalo, joka ilmaisee SSD:n, eli etäisyy-

den säteilykeilan akselilla säteilylähteen etupinnasta potilaan iholle.

Yhdellä lineaarikiihdyttimellä voidaan yleensä tuottaa useita eri elektroniener-

gioita ja niiden lisäksi yksi tai kaksi erilaista fotonikeilaa. Elektronikeilat ovat

lähestulkoon yksienergisiä, tyypillisesti välillä 4 − 25 MeV. Koska fotonikeilat

ovat monienergisiä, niitä kuvataan sillä nimellisjännitteellä, jolla elektronit on

niiden tuottamiseksi tyhjiöputkessa kiihdytetty, esim. 6 MV tai 18 MV.

2.3 Sädehoidon dosimetriaan liittyviä käsitteitä

Käydään seuraavaksi läpi muutamia säteilyyn ja sen mittaamiseen liittyviä

käsitteitä. Määritellään aluksi joitakin tarpeellisia suureita. Fotonisäteilyä ku-

vataan usein hiukkaskertymän Φ avulla,

Φ =
dN

da
, (2.5)

missä dN on ympyrän muotoiseen pinta-ala -alkioon da saapuvien fotonien

määrä. Hiukkasvuon tiheys ϕ on hiukkaskertymän muutos aikayksikössä dt,

ϕ =
dΦ

dt
. (2.6)
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Dosimetriassa hyvin käyttökelpoinen suure on energiakertymä Ψ, joka mittaa

hiukkasten alueeseen da tuomaa säteilyenergiaa R,

Ψ =
dR

da
. (2.7)

Energiakertymä voidaan vielä jakaa aikayksiköllä, jolloin saadaan energiaker-

tymänopeus ψ,

ψ =
Ψ

dt
. (2.8)

Absorboitunut annos on sädehoidon kansainvälisesti käytetty annossuure.

Tämä suure kuvaa parhaiten säteilyn aiheuttamien vaurioiden määrää kudok-

sissa. Absorboitunut annos on keskimääräinen ionisoivasta säteilystä tarkaste-

lukohteeseen siirtynyt energia dε̄massayksikköä dm kohti,

D =
dε̄

dm
. (2.9)

Absorboituneen annoksen yksikkö on gray [Gy], 1 Gy=1 J/kg. Keskimääräi-

nen siirtynyt energia määritellään kaikkien tarkastelukohteeseen saapuvien

ja siitä poistuvien ionisoivien hiukkasten säteilyenergioiden erotuksen avulla.

Tähän lisätään vielä kohteessa vuorovaikutusprosesseihin osallistuvien hiuk-

kasten ja atomiydinten sidosenergioiden kokonaismuutos ΣQ, joka on positii-

vinen kun sidosenergiaa vapautuu ja negatiivinen kun sidosenergia aineessa

kasvaa. Keskimääräistä energiaa voidaan siis kuvata lausekkeella [12]

dε = Rsisään − Rulos + ΣQ . (2.10)

Absorptioannosnopeus on absorboituneen annoksen muutos aikayksikössä,

Ḋ =
dD

dt
. (2.11)

Sädehoidossa annosnopeus ilmoitetaan yleensä yksiköissä [Gy/min].

Varauksisten hiukkasten tasapaino on tila, jossa jokainen säteilytettävän aineen

tilavuusalkiosta poistuva varauksellinen hiukkanen korvautuu tilavuusalkioon

tulevalla identtisillä hiukkasella.
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Monitoriyksikkö (MU) on lineaarikiihdyttimen annosmonitorikammion herk-

kyyttä kuvaava yksikkö. Sädehoitokone annostelee hoitoannoksen MU-yksi-

köissä. Tietyn annoksen tuottamiseen tarvittavat monitoriyksiköt määritetään

lineaarikiihdyttimen annoskalibroinnissa. Suhde MU/Gy riippuu säteilyken-

tän parametreista, sen arvot tietyissä kenttägeometrioissa annetaan jokaiselle

hoitokoneelle ominaisessa annostaulukossa. Jokaisen yksilöllisen sädehoito-

suunnitelman monitoriyksiköt voidaan laskea joko tietokonepohjaisella an-

nossuunnitteluohjelmalla tai käsin. [13, 26]

2.4 Säteilykeilan ominaisuuksia

Tarkastellaan seuraavassa lineaarikiihdyttimellä tuotettujen fotonikeilojen omi-

naisuuksia. Ensimmäiseksi tulee mainita, että kiihdyttimen fotonikeilat eivät

koskaan koostu pelkästään fotoneista, vaan niissä on aina mukana jonkin ver-

ran elektronikontaminaatiota. Nämä sekundaarielektronit syntyvät kun fotonit

vuorovaikuttavat hoitopään rakenteiden, kuten keilanrajoittimien, tai ilman

kanssa. Kontaminaatioelektroneilla on merkittävä vaikutus fotonikeilan an-

nosjakauman muodostumisessa. Sama pätee kääntäen elektronikeiloihin, niis-

sä on aina mukana jarrutussäteilynä syntyneitä kontaminaatiofotoneja.

Sädehoidon fotonikeilat ovat divergoivia, eli ne hajaantuvat pienestä alueesta

kohtiossa, jota kutsutaan fokukseksi. Pistemäisen säteilylähteen lähettämän

fotonisäteilyn hiukkaskertymä tietyllä etäisyydellä lähteestä on kääntäen ver-

rannollinen kyseisen etäisyyden neliöön. Tätä kutsutaan etäisyyden neliölaik-

si. Vaikka lineaarikiihdyttimen jarrutussäteilyä lähettävä fokus ei ole pistemäi-

nen, sädehoidossa käytettävät SSD:t ovat käytännössä niin suuria (yli 70 cm),

että fokuksen dimensiot ovat merkityksettömät tarkasteltaessa fotonien hiuk-

kaskertymää hoitoetäisyyksillä [15]. Siksi etäisyyden neliölakia sovelletaan

myös lineaarikiihdyttimellä tuotettuihin fotonikeiloihin. Väliaineessa etene-

vään fotonisäteilykeilaan vaikuttaa etäisyyden neliölain lisäksi säteilyn vai-

meneminen ja sironta.
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2.4.1 Syväannos

Kun säteily etenee aineessa, muuttuu aineeseen absorboitunut annos syvyy-

den funktiona. Säteilykentän keskiakselille absorboituvaa annosta kuvataan

usein syväannosprosentilla P, joka ilmaisee mihin tahansa kentän keskiakselin

pisteeseen absorboituneen annoksen D suhteessa jollakin tietyllä syvyydellä

sijaitsevan referenssipisteen annokseen D0,

P =
D

D0
· 100% . (2.12)

Sädehoidossa referenssipisteen syvyydeksi valitaan annosmaksimin syvyys,

eli kohta, jossa aineeseen absorboituva annos on suurimmillaan. Säteilykentän

keskiakselin annosjakauma voidaan kuvata syväannoskäyränä. Annosjakau-

man muotoon vaikuttavat säteilylaji, säteilyn energia, kentän koko ja muoto

sekä SSD. Kuva 2.4 esittää 6 ja 18 MV:n fotonisuihkujen syväannoskäyrät ve-

dessä 10x10 cm2:n kenttäkoolla kun SSD = 100 cm. Säteilykentän tuottamaa

absorboitunutta annosta keilan keskiakselilla annosmaksimin syvyydessä kut-

sutaan kenttäannokseksi.
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Kuva 2.4. 6 ja 18 MV:n fotonien syväannoskäyrät vedessä, kenttäkoko 10x10 cm2,

SSD = 100 cm.
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Kuvasta 2.4 nähdään, että absorboitunut annos aivan veden pinnassa on huo-

mattavasti annosmaksimia pienempi. Tämä ns. pinta-annos on alhaisempi suu-

remmille fotonienergioille. Annosmaksimia edeltävää aluetta, jossa absorboitu-

va annos kasvaa syvyyden funktiona, kutsutaan build up -alueeksi. Annos-

jakauman muoto voidaan selittää aineeseen vapautuvien sekundaarielektro-

nien avulla. Fotonisäteily vapauttaa nopeita elektroneja väliaineeseen valosäh-

köisen ilmiön, comptonsironnan ja parinmuodostuksen kautta. Nämä elektro-

nit ehtivät kulkeutua tietyn matkan aineessa luovuttaen samalla energiaan-

sa. Sekundaarielektronien kertymä ja näin ollen myös absorboitunut annos

kasvaa syvyyden myötä, kunnes saavutetaan annosmaksimi. Fotonien hiuk-

kaskertymä kuitenkin pienenee kuljetun etäisyyden myötä säteilyn vaimene-

misen ja etäisyyden neliölain vuoksi. Tällöin myös sekundaarielektroneja syn-

tyy vähemmän ja maksimin saavuttamisen jälkeen syväannos alkaa laskea.

Mitä korkeampi energia fotonisuihkulla on, sitä vähemmän se vuorovaikuttaa

ja vaimenee kulkiessaan väliaineessa. Korkeammilla energioilla annosmak-

simin paikka siirtyy syvemmälle aineessa, ja maksimin jälkeinen syväannos-

prosentti on korkeampi.

Fotonikeilan energian lisäksi säteilykentän koko vaikuttaa syväannoskäyrän

muotoon. Suurilla kentillä annosprosentti build up -alueella kasvaa. Tämä joh-

tuu siitä, että suurissa kentissä on enemmän keilanrajoittimen reuna-alueilla ja

ilmassa syntyneitä kontaminaatioelektroneja, jotka kasvattavat pinta-annosta.

Suurien kenttien annosmaksimi on lähempänä pintaa kuin pienien kenttien.

Pinta-annoksen kertymiseen vaikuttavat lisäksi ilmasta ja hoitopäästä kent-

tään sironneet matalaenergiset fotonit ja syvemmältä väliaineesta takaisin pin-

taan sironneet fotonit. Hoitokenttään saapuu sitä enemmän sironneita fotone-

ja, mitä suurempi on kenttäkoko. Väliaineessa sironneiden fotonien määrä

myös kasvaa syvemmälle aineeseen edetessä. Siksi annosmaksimin jälkeisellä

syväannoskäyrän laskevalla osalla suurien kenttien annosprosentti on korke-

ampi kuin pienien. Tämä kenttäkoon vaikutus on vähäisempi korkeaenergisil-

le fotoneille, sillä ne siroavat aineessa vähemmän ja pienempiin kulmiin kuin

matalaenergiset fotonit. Kuvassa 2.5 on 6 ja 18 MV:n fotonikeilojen syväan-

noskäyrät vedessä neljälle eri kenttäkoolle.
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Kuva 2.5. Syväannoskäyrät (a) 6 MV:n ja (b) 18 MV:n fotoneille vedessä neljällä eri

kenttäkoolla. KK-arvo ilmaisee neliökentän sivun pituuden yksiköissä [mm].
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Myös SSD vaikuttaa syväannokseen. Hiukkaskertymä ja sen myötä annos-

nopeus pienenee etäisyyden neliölain mukaisesti, kun matka säteilylähteestä

kasvaa. Pienillä SSD:n arvoilla annosnopeus laskee etäisyyden neliölain vaiku-

tuksesta nopeammin kuin suurilla SSD:n arvoilla. Siksi lyhyemmillä etäisyyk-

sillä absorboitunut annos pienenee nopeammin suhteessa referenssipisteen an-

nokseen ja syväannoskäyrä laskee jyrkemmin. Tämän vuoksi sädehoidossa

SSD:n arvot pidetään suurina (yli 70 cm), mutta toisaalta myös tarpeeksi pie-

ninä, jotta kohteeseen saadaan riittävä annosnopeus. [15, 20]

2.4.2 Kenttäkoko ja säteilykeilan profiili

Fotonikeilasta rajataan halutun muotoinen hoitokenttä keilanrajoittimien ja

MLC:n avulla. Mikäli näillä ei saada aikaan haluttua kentän muotoa, tai kun

halutaan muotoilla elektronikenttiä, käytetään erillisiä muotoiltuja suojia, jot-

ka kiinnitetään telineeseen hoitopään ja potilaan välissä. Kaikille mielivaltai-

sen muotoisille hoitokentille voidaan esittää vastaava neliön tai ympyrän muo-

toinen kenttä, jolla saadaan aikaan samanlainen syväannos. Vastaava neliö-

kenttä suorakaiteen muotoiselle säteilykentälle voidaan laskea helposti yhtä-

lön

aeq =
2ab
a+ b

(2.13)

avulla, jossa aeq on vastaavan neliökentän sivun pituus ja a ja b ovat suo-

rakulmion sivujen pituudet. Tämä perustuu ns. Dayn sääntöön, jonka mukaan

näille eri muotoisille kentille suhde A/P, eli pinta-ala jaettuna kentän piirillä,

tulee olla sama [15]. Kentän reuna määritellään käyttäen hyväksi säteilyn an-

nosjakaumaa kohtisuorassa tasossa keilan keskiakselin suhteen. Hoitokentän

reuna sijaitsee paikassa, jossa annos on 50 % kentän keskiakselin annoksesta.

Kolmiulotteisen annosjakauman määrittämiseksi aineessa tarvitaan syväan-

noskäyrän lisäksi tietoa siitä, kuinka annos muuttuu kun siirrytään pois päin

säteilykeilan keskiakselilta. Kuvassa 2.6 on tyypilliset 6 MV:n fotonikeilan pro-

fiilit mitattu kahdelle eri kenttäkoolle 15 mm:n, 10 cm:n ja 20 cm:n syvyyk-

sillä vedessä. Siinä absorboitunut annos on esitetty suhteessa kyseisen kent-
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täkoon fotonikeilan syväannokseen keskiakselilla. Profiilissa näkyy tasainen

keskialue, jonka reunoilla annos laskee jyrkästi. Keskialueen tasaisuuteen vai-

kuttavat kohtiossa käytetty materiaali, siihen törmäytettävien elektronien ener-

gia ja tasoituskappaleen ominaisuudet. Jyrkästi laskevan annoksen aluetta pro-

fiilissa kutsutaan puolivarjoksi, sen muotoon vaikuttavat keilanrajoittimien

läpi pääsevä säteily, säteilylähteen koko ja säteilytettävässä kohteessa siroa-

vat hiukkaset. Kuvasta 2.6 nähdään, että annosprofiili annosmaksimin syvyy-

dessä on tasaisempi pienemmällä kenttäkoolla. Tämä johtuu siitä, että foto-

nikeilan energiakertymä laskee kun etäisyys keskiakselilta kasvaa. Fotonikei-

lan tasoituskappale on yleensä suunniteltu niin, että se antaa tasaisen profiilin

10 cm:n syvyydellä vedessä. [20]
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Kuva 2.6. 6 MV:n 10x10 cm2:n ja 20x20 cm2:n fotonikenttien profiilit 15 mm:n (dmax),

1 cm:n ja 2 cm:n syvyyksillä vedessä.

2.4.3 Isodoosit ja kiilakenttä

Sädehoidon annossuunnittelussa kohdealueeseen absorboitunutta annosta ar-

vioidaan isodoosikäyrien avulla. Ne ovat käyriä, jotka saadaan yhdistämällä

saman annoksen saavat pisteet säteilytettävässä kohteessa. Isodoosit ilmais-

taan usein annosprosenttina suhteessa tietyn referenssipisteen annokseen.
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Kuvassa 2.7(a) on annossuunnitteluohjelmalla laskettu 6 MV:n fotonien

10x10 cm2:n kentän isodoosikäyrästö vedessä. Tässä 100 %:n isodoosi on mää-

ritetty annoksena säteilykentän keskiakselilla annosmaksimin syvyydessä.

Joskus fotonikentän annosjakaumaa on tarpeellista muuttaa epätasaiseksi niin,

että kentän toiseen reunaan saadaan korkeampi annos kuin toiseen. Tällainen

vino annosjakauma voidaan saada aikaan kiilan avulla. Kiila voi olla mekaa-

ninen, kiilan muotoinen metallikappale, jonka läpi fotonikeila suodatetaan.

Yleisemmin käytössä ovat dynaamiset kiilat, jotka saadaan aikaan liikuttamal-

la säädettävää keilanrajoitinta säteilytyksen aikana kentän reunasta toiseen.

Kiilakulma määritellään kulmaksi, johon isodoosikäyrä tietyllä syvyydellä ve-

dessä on kallistunut suhteessa säteilykentän keskiakselin normaaliin. Mää-

rittelysyvyytenä on usein 10 cm. Kiilakentän muodostama isodoosikäyrästö

6 MV:n fotoneille 10x10 cm2:n kentällä on esitetty kuvassa 2.7(b). Käytetty kii-

lakulma on 45◦. Dynaamisilla kiiloilla saadaan aikaan kulmia väliltä 0◦ − 60◦.

(a) (b)

Kuva 2.7. Isodoosikäyrästö Eclipse-annossuunnitteluohjelman laskemana 6 MV:n

fotonikeilalle 10x10 cm2:n kenttäkoolla (a) ilman kiilaa ja (b) 45◦:n kiilalla.



Luku 3

In vivo -dosimetria

Sädehoidon in vivo -dosimetrialla tarkoitetaan potilaaseen absorboituneen sä-

teilyannoksen mittaamista sädehoidon aikana. Tällainen potilasannosmittaus

on ainoa keino varmistaa, että potilas saa juuri sellaisen hoitoannoksen kuin

on suunniteltu. Säteilyturvakeskus on julkaissut sädehoidon laadunvarmis-

tusta käsittelevän säteilyturvaohjeen ST 2.1 [29]. Tämän ohjeen mukaan jokai-

nen yksilöllinen annossuunnitelma tulee tarkastaa annossuunnittelujärjestel-

mästä mahdollisimman riippumattomalla menettelyllä. Lisäksi on määrätty,

että jokaiseen koko kehon sädehoitoon on sisällyttävä in vivo -annosmittaus.

Myös muissa hoidoissa Säteilyturvakeskus suosittelee in vivo -annosmittausta

käytettäväksi. Pohjustuksena potilasannosmittauksiin käydään tässä luvussa

ensin läpi sädehoidon kulku yleisesti.

3.1 Sädehoidon periaatteet

Säteilyn vuorovaikutukset kudoksessa käynnistävät kemiallisia reaktioita, joi-

den tuloksena yksittäisiä soluja tuhoutuu ja kudos vaurioituu. Syöpäkasvain-

solut eivät pysty uusiutumaan ja korjaamaan säteilyn aiheuttamia vaurioi-

ta yhtä tehokkaasti kuin terveet solut. Tähän ominaisuuteen perustuu säde-

hoidon vaikutus. Sädehoito jaetaan yleensä useisiin pienempiin annoksiin eli

fraktioihin, jolloin normaalikudos ehtii toipua ja uusiutua fraktioiden välillä

syöpäkudosta paremmin. [16]
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Sädehoidon suunnittelussa lääkäri määrittää hoidon kohdealueen ja siihen ha-

lutun säteilyannoksen. Tämän säteilyannoksen tulee kattaa mahdollisimman

hyvin ja oikean suuruisena koko kohdealue. Kansainvälisten suositusten mu-

kaan sädehoidon epätarkkuuden tulisi korkeintaan keskimäärin olla ±5 %, eli

kohdealueeseen absorboitunut annos saisi poiketa suunnitellusta annoksesta

keskimäärin korkeintaan viisi prosenttia [19]. Ulkoista sädehoitoa käytettäessä

myös normaalikudokset altistuvat aina säteilylle. Annossuunnittelu tulee to-

teuttaa niin, että normaalikudosten saama säteilyannos on mahdollisimman

pieni.

3.1.1 Sädehoitoketju

Ulkoisessa sädehoidossa on monta eri vaihetta ennen varsinaista hoitoa. Aluk-

si tehdään päätös potilaan hoitoasennosta. Potilaan asennon tulee pysyä saman-

laisena suunnittelukuvausten ja eri hoitokertojen ajan. Asennon varmistami-

seksi käytetään apuvälineinä erilaisia muotteja, tyynyjä ja telineitä. Pään ja

kaulan alueen hoidoissa käytetään erityistä termoplastisesta muovista valmis-

tettua maskia. Sen avulla minimoidaan potilaan liike säteilytyksen aikana ja

saadaan potilaan asettelu toistettua tarkasti eri hoitokerroilla.

Kun asento on päätetty, kohdealue kuvataan annossuunnittelua varten. Ta-

vallisesti tähän käytetään tietokonetomografiaa, jolla saadaan riittävän tarkka

kolmiulotteinen kuva kohteesta. Tomografialeikkeisiin määritetään kohdealue

ja ns. kriittiset elimet hoidettavan alueen ympäristössä. Ulkoinen sädehoito

annetaan kohdealueelle yhdestä tai useammasta suunnasta. Annossuunnit-

telussa käytetään tietokonepohjaista ohjelmaa, jossa leikekuviin asetellaan ha-

lutut hoitokentät. Suunnittelija päättää itse käytettävän säteilylajin, energian

sekä kenttien suunnan ja muotoilun, jolloin ohjelma laskee annosjakauman

kohdealueessa ja tarvittavat monitoriyksiköt jokaiselle säteilykentälle. Periaat-

teena on saada kohdealueelle mahdollisimman tasainen, lääkärin määräämä

säteilyannos ja minimoida terveen kudoksen, erityisesti kriittisten elinten saa-

ma annos. IMRT –menetelmän suunnittelussa lähestymistapa on käänteinen;

käyttäjä määrittää kohdealueeseen ja sen ympäristöön halutun annosjakau-

man, ja ohjelma laskee moniliuskarajainten liikkeet, joilla haluttu annosjakau-
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ma saadaan aikaan.

Kaikkien potilaiden annossuunnitelmia ei kuitenkaan tehdä tietokonetomo-

grafialeikkeisiin. Joskus esim. palliatiivisissa eli oireenmukaisissa hoidoissa,

joissa ei pyritä taudin parantamiseen, potilas voidaan kuvata konventionaali-

sessa simulaattorissa, mikäli sellainen on sairaalassa käytössä. Tällöin kohde-

alue ja hoitokentät voidaan määrittää suoraan simulaattorissa otetuista rönt-

genkuvista. Kenttien monitoriyksiköt lasketaan käsin tai yksinkertaisella tie-

tokoneohjelmalla kiihdyttimen annostaulukoiden ja käytettävän säteilylaadun

syväannoskäyrien avulla. Sädehoito voidaan toteuttaa isosentrisesti, eli sätei-

lyä annetaan useista eri suunnista siten että säteilykenttien keskiakselit yhtyvät

yhdessä pisteessä kasvaimen sisällä. Näin säästetään kasvainta ympäröiviä

normaalikudoksia säteilyvaurioilta. Palliatiiviset hoidot toteutetaan usein va-

kioetäisyyshoitoina, joissa käytetään kiinteää SSD:n arvoa potilaan iholla.

Viimeinen vaihe ennen varsinaista hoitoa on sädehoidon simulointi. Sen tehtä-

vänä on määrittää isosentrin paikka potilaassa. Konventionaalinen sädehoidon

simulaattori vastaa mekaanisilta ominaisuuksiltaan varsinaista sädehoitoko-

netta, mutta korkeaenergisen säteilyn sijaan se tuottaa vain matalaenergistä

röntgensäteilyä. Läpivalaisun ja röntgenkuvien avulla voidaan luisten raken-

teiden perusteella määrittää isosentrin ja kenttien paikat potilaassa. Nykyään

on yhä enemmän siirrytty simuloimaan tietokonetomografian avulla, jolloin

potilaasta otetaan uusi leikekuvapakka ja isosentrin sijainti määritetään sii-

tä. Monissa paikoissa käytetään vielä perinteistä simulaattoria ja tietokoneto-

mografialaitetta rinnakkain. Simuloinnin yhteydessä potilaan iholle piirretään

kohdistusmerkit. Sädehoidossa potilasasettelu tehdään kohdistamalla hoito-

huoneen laservalot potilaan iholle piirrettyihin pisteisiin. Asettelu varmiste-

taan yleensä vielä ottamalla säteilykentistä hoidon yhteydessä erilliset koneku-

vat digitaalista konekuvausjärjestelmää (EPID, engl. electronic portal imaging

device) käyttäen. [13]

Jokaisessa sädehoitoketjun vaiheessa voi tapahtua virheitä, jotka vaikuttavat

potilaan sädehoidossa saaman kokonaisannoksen epätarkkuuteen. In vivo -

dosimetrian avulla havaittavat virheet voidaan jakaa kolmeen luokkaan. En-

simmäinen niistä on inhimilliset virheet tiedon siirrossa, tavallisesti annos-
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suunnittelun ja sädehoitokoneen välillä. Monesti palliatiivisten, yhden tai kah-

den vastakkaisen kentän hoitojen monitoriyksiköt lasketaan erillistä ”kotite-

koista” tietokoneohjelmaa käyttäen. Tässä tapauksessa kenttäparametrit eivät

siirry automaattisesti hoidonvarmistusjärjestelmään, vaan ne joudutaan syöt-

tämään sinne käsin, jolloin virheen mahdollisuus kasvaa. Potilasannosmittauk-

silla voidaan hoitotilanteessa huomata virhe monitoriyksiköissä, kiilan puut-

tuminen tai väärän kokoinen kiila, suojatelineen puuttuminen tai turha läsnäo-

lo säteilykentässä ja joskus jopa väärä säteilyn laji tai energia. Toinen virhei-

den ryhmä liittyy sädehoidon laitteiston vikatiloihin. Muutokset kiihdyttimen

säteilyntuotossa havaitaan helposti in vivo -dosimetrian mittauksissa. Lisäk-

si uuden annossuunnitteluohjelmiston käyttöönoton tai päivityksen jälkeen in

vivo -dosimetrian avulla voidaan huomata virheitä ohjelmiston toiminnassa.

Kolmas ryhmä sisältää potilaan väärästä asettelusta aiheutuvat virheet hoito-

koneella. Käytännössä huomataan sellaiset virheet potilaan asettelussa, joissa

hoidossa toteutuva SSD poikkeaa suunnitellusta. [6, 10]

3.2 Dosimetriset menetelmät

Potilasannosmittauksissa säteilyilmaisin voidaan asettaa potilaan iholle, ke-

hon onkaloihin tai potilaan taakse. Potilaan iholla mitataan joko tuloannosta,

lähtöannosta tai molempia. Tuloannos (engl. entrance dose) on säteilykeilan

keskiakselilla potilaan pinnalla säteilyn tulosuunnan puolella mitattu absor-

boitunut annos. Sekä fotoni- että elektronikenttien tuloannoksia voidaan mi-

tata. Lähtöannos (engl. exit dose) mitataan vastaavasti säteilytetyn kohteen

takapinnalla. Näistä kahdesta yhdessä voi myös laskea annoksen potilaan sisäl-

lä hoitokohteessa. In vivo -dosimetriaa käytetään yleisesti myös kriittiseen eli-

meen, kuten silmään, absorboituvan annoksen mittaamiseen.

IMRT-hoitojen yleistyminen asettaa uusia vaatimuksia laadunvarmistukseen

potilastasolla. IMRT-hoitokentässä annosnopeus vaihtelee hoitokentän eri pis-

teissä. Tuloannoksen mittaaminen yhdessä pisteessä ei siis anna tarpeeksi in-

formaatiota koko kentän annosjakaumasta. Yksittäisten pisteannosten mittaa-

misessa ongelmallista on ilmaisimen asettelu hoitokenttään, äärellisen kokoi-
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sella ilmaisimella ei annosta tulisi mitata jyrkän annosgradientin kohdalla.

IMRT-hoitojen laadunvarmistus on usein ratkaistu niin, että yksittäisen poti-

laan annossuunnitelma mitataan fantomissa pistemäisten ilmaisinten matrii-

silla.

Yleisimmin käytetyt välineet in vivo -potilasannosmittauksissa ovat termolois-

tekiteet, puolijohdediodit, MOSFET -ilmaisimet (engl. metal oxide silicon field

effect transistor) ja elektroninen portaalikuvaus (EPID). Seuraavaksi esitellään

lyhyesti nämä in vivo -dosimetrian eri menetelmät.

3.2.1 Termoloistekiteet

Termoloistedosimetriassa (TLD) säteilyannosta potilaan iholla mitataan pie-

nillä termoloistekiteillä. Säteily saa aikaan kiteessä metastabiileja viritystilo-

ja, siten osa absorboituneesta energiasta varastoituu kiteeseen. Säteilytyksen

jälkeen kiteitä lämmitetään, jolloin syntyneet viritystilat purkautuvat lähet-

täen valoa, joka mitataan valomonistinputkella. Lämmitettäessä emittoituneen

valon intensiteetti on verrannollinen kiteeseen absorboituneeseen säteilyan-

nokseen. Termoloistekiteitä voidaan tehdä kudosekvivalentista materiaalista

ja niitä on saatavana monessa muodossa, kuten jauheena, siruina tai sauvoina.

TL-dosimetria on menetelmänä hidas, sillä mittaustulos ei ole luettavissa välit-

tömästi kiteen säteilytyksen jälkeen. Toisaalta taas tieto absorboituneesta an-

noksesta säilyy kiteessä varsin pitkään, lukuun ottamatta vähäistä signaalin

heikkenemistä, joka johtuu huoneenlämmössä tapahtuvasta spontaanista va-

lon emissiosta. Termoloistekiteen herkkyys on riippuvainen säteilyn energias-

ta ja annosnopeudesta. Menetelmän etuihin voidaan lukea ilmaisinten pieni

koko ja se, ettei niitä tarvitse kytkeä kaapelilla elektrometriin. [6, 20]

3.2.2 Puolijohdediodit

Puolijohdediodi on p- ja n-tyyppisten puolijohteiden liitos. Säteily tuottaa puoli-

johteessa elektroni-aukko -pareja, jotka puolestaan tuottavat jännitesignaalin

diodiin kytkettyyn elektrometriin. Sädehoidossa käytetään yleensä seostetus-

ta piistä valmistettuja diodeja ilman ulkoista biasjännitettä. Diodin puolijohde-
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sirun ympärillä on metallinen build up -kerros, jonka ansiosta absorboitunutta

annosta voidaan mitata säteilyn syväannoskäyrän annosmaksimin kohdassa.

Eri säteilylajeille ja energioille on omat diodinsa.

Diodit ovat suosittuja in vivo -dosimetriassa, sillä ne ovat erittäin herkkiä il-

maisimia, kohtalaisen pienikokoisia ja mekaanisesti stabiileja. Hyvin tärkeä

ominaisuus on myös se, että diodin mittaustulos on välittömästi luettavissa.

Mikäli mittauksessa havaitaan eroavaisuutta vertailuarvoon, voidaan hoitopa-

rametrit tarkastaa kun potilas on vielä hoitopöydällä. Diodimittauksiin vaikut-

tavat kuitenkin puolijohteen sisäiset herkkyysriippuvuudet ja ilmaisimen ra-

kenteesta aiheutuvat epätarkkuustekijät. Puolijohdefysiikkaan ja sädehoidos-

sa käytettävien diodien ominaisuuksiin perehdytään syvällisemmin seuraa-

vassa luvussa. [6]

3.2.3 MOSFET-ilmaisimet

Transistorissa on periaatteessa kaksi vastakkain asetettua diodia, siinä on pnp-

tai npn-tyyppiset puolijohteet liitettyinä peräkkäin. MOSFET-dosimetrin sätei-

lyherkkä alue on ohut piidioksidikerros, joka sijaitsee alumiinisen hilan alla.

Hilan jännitettä säätämällä vaikutetaan transistorin nielun ja lähteen välisessä

kanavassa kulkevan virran suuruuteen. Jotta transistori kytkeytyisi päälle tai

pois päältä, tarvitaan tietyn suuruinen kynnysjännite. Kun ionisoiva säteily

kulkee piidioksidikerroksen läpi, syntyy elektroni-aukko -pareja. Osa synty-

neistä aukoista jää loukkuun oksidikerroksen alle aiheuttaen muutoksen hilan

kynnysjännitteessä. Jännitteen muutos on verrannollinen absorboituneeseen

annokseen.

MOSFETin herkkyys ei ainakaan merkittävästi riipu ilmaisimeen kumuloitu-

neesta säteilyannoksesta tai mittauslämpötilasta. Mittaustulos ei myöskään

riipu säteilyn annosnopeudesta. Samalla MOSFET-ilmaisimella on mahdol-

lista mitata kaikilla energia-alueilla, sillä säteilyn energia ei vaikuta ilmaisimen

herkkyyteen. Transistoriin tarvitaan pieni biasjännite, joka vaikuttaa mitat-

tavaan signaaliin. MOSFETin mittaustarkkuus on huonompi kuin esim. diodeil-

la, ja niiden käyttöikä on lyhyt. Pienen kokonsa ansiosta MOSFETit soveltuvat
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hyvin ontelon sisäisiin annosmittauksiin ja jopa IMRT:n annosmittauksiin. Tu-

loannoksen mittaamista varten ilmaisimelle tulisi rakentaa build up -kerros

elektronitasapainon saavuttamiseksi, kaupallisesti valmistetuissa laitteissa ei

sellaista ole valmiina. [14, 20]

3.2.4 EPID-dosimetria

Elektronisia konekuvausjärjestelmiä käytetään varmistamaan potilaan oikea

asettelu sädehoitokoneella. Viime aikoina on keksitty yhdistää tämä ns. por-

taalikuvaus in vivo -dosimetriaan. Amorfisesta piistä valmistetun kuvauslevyn

avulla muodostetaan digitaalinen kuva säteilykentästä, joka voidaan muuntaa

tiedoksi lähtöannoksesta hoitokentän eri pisteissä. Tämän menetelmän suu-

rin haaste on EPID-järjestelmän riittävän tarkka kalibrointi, konekuvan muun-

taminen annoskuvaksi ei ole täysin yksinkertaista. EPID-dosimetria on lupaa-

va työkalu IMRT-hoitojen potilasannosmittauksiin. [8]



Luku 4

Puolijohdediodit säteilyilmaisimina

Seostetusta piistä valmistettuja puolijohdediodeja on käytetty yleisesti poti-

lasannosmittauksiin noin 1980-luvulta lähtien. Ne soveltuvat absorboituneen

annoksen mittaamiseen potilaan iholla sekä sisällä kehon onkaloissa. Diodilla

mittaaminen on nopeaa ja helppoa. Ilmaisimen oikeaan asetteluun säteilyken-

tässä tulee kuitenkin kiinnittää huomiota. Mahdollisimman tarkkojen annos-

mittausten saavuttamiseksi on puolijohdeilmaisimen herkkyysriippuvuudet

myös otettava huomioon erilaisin korjauskertoimin.

4.1 Puolijohdefysiikkaa

Yksittäisten atomien energiatilat ovat kvantittuneet siten, että jokaisella alku-

aineella on tietyt energiatasot, joilla atomin elektronit voivat sijaita. Elektro-

nit noudattavat Paulin kieltosääntöä, jonka mukaan kaksi identtistä fermionia

ei voi olla samanaikaisesti samassa kvanttitilassa. Kiinteässä aineessa atomit

ovat lähellä toisiaan ja vuorovaikuttavat sähköisesti naapureidensa kanssa.

Tällöin elektronien aaltofunktiot, jotka ilmaisevat elektronin todennäköisen

paikan atomissa, menevät osittain päällekkäin. Atomien energiatasot hajoa-

vatkin kiinteässä aineessa energiavöiksi, jotka koostuvat lukuisista lähekkäi-

sistä energiatasoista. Kun atomien määrä aineessa on suuri, voidaan tällaisen

vyön energiajakaumaa pitää jatkuvana. Vierekkäisten vöiden väleissä on aluei-

ta, joissa ei ole sallittuja energiatasoja. Ulointa täynnä olevaa elektronivyötä



PUOLIJOHDEDIODIT SÄTEILYILMAISIMINA 28

kutsutaan valenssivyöksi ja ensimmäistä tyhjää tai osittain miehitettyä vyötä

kutsutaan johtavuusvyöksi.

Kiinteät aineet voidaan jakaa johteisiin, eristeisiin ja puolijohteisiin niiden vyö-

rakenteen perusteella. Johteessa johtavuusvyö on osittain miehitetty. Kun joh-

de asetetaan ulkoiseen sähkökenttään, uloimman vyön elektronit voivat ab-

sorboida energiaa, siirtyä energiatilalta toiselle ja näin ollen liikkua kiteessä.

Eristeessä valenssivyö on täynnä ja johtavuusvyö puolestaan kokonaan tyhjä.

Koska uloimman miehitetyn vyön kaikki energiatilat ovat täynnä, elektronin

täytyisi virittyä johtavuusvyölle voidakseen liikkua kiteessä. Tämä vaatii kui-

tenkin erityisen paljon ylimääräistä energiaa, sillä eristeissä valenssi- ja johta-

vuusvyön välinen energia-aukko on suuri.

Puolijohteen vyörakenne on samanlainen kuin eristeillä, mutta energia-aukko

valenssi- ja johtavuusvyön välissä on pieni. Näin ollen valenssivyön elektro-

nit voivat virittyä johtavuusvyölle termisen energian tai ulkoisen sähkökentän

vaikutuksesta (kuva 4.1). Täydestä valenssivyöstä poistunut elektroni jättää

vyöhön tyhjän elektronitilan eli aukon, joka käyttäytyy positiivisen vapaan va-

rauksen tavoin. Normaalilämpötiloissa puolijohteissa on siis termisesti virit-

tyneitä vapaita elektroneja ja aukkoja, jotka johtavat heikosti sähköä. Lämpöti-

lan kasvaessa puolijohdemateriaalin johtavuus kasvaa nopeasti.

Kuva 4.1. Elektronin virittyminen valenssivyöltä johtavuusvyölle

puolijohdemateriaalissa. [33]
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Puolijohdemateriaalin sähkönjohtavuuteen voidaan vaikuttaa lisäämällä siihen

epäpuhtausatomeja. N-tyypin puolijohde syntyy, kun IV-ryhmän alkuaineen

(neljä valenssielektronia atomissa, esim. pii ja germanium) kiderakenteeseen

lisätään pieni määrä V-ryhmän alkuainetta. Nämä ns. donoriatomit luovut-

tavat kukin kidehilaan yhden ylimääräisen elektronin. Ylimääräiset elektro-

nit sijaitsevat hieman johtavuusvyön alapuolella kielletyssä energia-alueessa

ja virittyvät helposti johtavuusvyölle, jolloin ne toimivat enemmistövarauk-

senkuljettajina puolijohteessa. P-tyypin puolijohde voidaan puolestaan muo-

dostaa III-ryhmän alkuaineella seostamalla. Tällöin ns. akseptoriatomit otta-

vat kiderakenteesta yhden elektronin, jolloin kiteeseen jää vapaa aukko. Nämä

aukot luovat ylimääräisen vapaan energiatason kiellettyyn alueeseen hieman

valenssivyön yläpuolelle. Valenssivyöstä virittyvät elektronit voivat täyttää

tämän tason jättäen jälleen enemmistövarauksenkuljettajana toimivan aukon

valenssivyölle.

Ylimääräisiä energiatiloja valenssi- ja johtavuusvyön välissä kutsutaan loukuik-

si tai rekombinaatiokeskuksiksi, riippuen siitä, kaappaavatko ne ainoastaan

yhdenlaisia varauksenkuljettajia vai sekä elektroneja että aukkoja. Jälkimmäi-

sessä tapauksessa kyseessä on rekombinaatiokeskus, jossa elektronit ja aukot

voivat annihiloitua keskenään. Nämä ylimääräiset energiatilat johtuvat epä-

puhtausatomeista ja kidevirheistä puolijohdemateriaalissa. [12, 17]

4.1.1 Pn-liitos diodissa

Puolijohdediodi koostuu yhteen liitetyistä p- ja n-tyypin puolijohteista. Käytän-

nössä liitos saadaan aikaan lisäämällä akseptoriatomeja n-tyypin piihin tai

vastaavasti lisäämällä donoriatomeja p-tyypin piihin. Vaihtelemalla saostus-

astetta kiteen eri osissa muodostuu alue, jossa p- ja n-tyypin piit ovat suorassa

kontaktissa toisiinsa. Diffuusion vaikutuksesta enemmistövarauksenkuljetta-

jat kulkeutuvat pn-rajapinnan yli siten, että elektronit kulkeutuvat n-puolelta

p-puolelle ja aukot päinvastoin p-puolelta n-tyypin puolelle. Koska donori-

atomit ovat lähtötilanteessa sähköisesti neutraaleja, jää diffuusion vaikutuk-

sesta n-puolelle positiivisesti varautuneita ioneja ja p-tyypin puolelle negatii-

visia ioneja. Syntyneet sähkövaraukset virittävät pn-liitoksen yli sähkökentän,
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joka lopulta pysäyttää enemmistövarauksenkuljettajien diffuusion puolelta toi-

selle. Tällä sähköisesti varautuneella alueella ei ole vapaita varauksenkuljetta-

jia, ja sitä kutsutaan tyhjennysalueeksi.

Ilmaisimeen saapuva ionisoiva säteily synnyttää elektroni-aukko -pareja di-

odissa. Vapautuneet vähemmistövarauksenkuljettajat kulkeutuvat diffuusion

vaikutuksesta tyhjennysalueelle, josta varauksenkuljettajat pyyhkiytyvät liitok-

sen sisäisen sähkökentän vaikutuksesta diodin päihin liitetyille elektrodeille.

Diodi kytketään aina elektrometriin, joka mittaa elektrodeille saapuvan sähkö-

varauksen määrää, joka puolestaan on verrannollinen absorboituneeseen an-

nokseen.

Diodin yli voidaan kytkeä ulkoinen biasjännite, jolloin tyhjennysalue laajenee

ja säteilyn vaikutuksesta alueella syntyneet varaukset kulkeutuvat nopeasti

ja tehokkaasti keräyselektrodeille kiteen päissä. Sädehoidossa käytettävissä

diodeissa ei kuitenkaan ole ulkoista biasjännitettä, sillä mitattavat annokset

ovat tarpeeksi suuria tuottamaan riittävän varauksenkuljettajien virran elek-

trodeille. Näin päästään eroon vähemmistövarauksenkuljettajien aiheuttamas-

ta vuotovirrasta, joka biasoidussa diodissa häiritsee mittaussignaalia. Elek-

trometrillä on kuitenkin oltava pieni offset-jännite, jolla syntynyt varaus saa-

daan kerättyä. [1, 4]

4.2 Diodin puolijohdekomponentin herkkyysriippuvuudet

Diodin herkkyys voidaan määritellä kerätyn sähkövarauksen määränä absor-

boituneen annoksen yksikköä kohti. Kaikki säteilyn vapauttama varaus ei pää-

se kulkeutumaan elektrodeille asti, vaan se voi jäädä kiinni loukkuihin ja re-

kombinaatiokeskuksiin. Diodin herkkyys riippuukin varauksenkuljettajien elin-

ajasta ennen niiden rekombinoitumista. Koska epäpuhtausatomit lisäävät louk-

kujen määrää puolijohteessa, tulisi seostusasteen olla alhainen, jotta diodista

saadaan mahdollisimman korkea signaali. Diodin herkkyys on hyvin korkea,

jopa yli kymmentuhatkertainen ionisaatiokammioon verrattuna, minkä an-

siosta ilmaisimen puolijohdesiru voi olla hyvin pieni. Puolijohdeilmaisimen
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herkkyys muuttuu säteilyn annosnopeuden, energiaspektrin, ilmaisimen läm-

pötilan ja kumuloituneen annoksen funktiona. [6, 22]

Diodin säteilytyksessä syntyvien sekundaarielektronien törmäykset kidehilan

atomeihin aiheuttavat rakennevirheitä piikiteeseen. Tällöin kiteeseen syntyy

loukkuja ja rekombinaatiokeskuksia, rekombinoituminen lisääntyy ja vapaiden

varausten elinaika lyhenee. Seurauksena on, että puolijohdeilmaisimen herk-

kyys laskee kumuloituneen annoksen myötä. Tämän vuoksi diodit tulee kalib-

roida säännöllisin väliajoin. Kiteessä syntyvien säteilyvaurioiden määrä riip-

puu säteilyn lajista ja sen energiasta. Kun säteilyvaurioiden tiheys kiteessä

lisääntyy, diodin herkkyyden muutosnopeus pienenee. Tästä syystä in vivo

-dosimetriassa käytettäviä diodeja yleensä säteilytetään tietyllä annoksella en-

nen niiden käyttöönottoa, jolloin diodin herkkyys muuttuu käytössä vähem-

män.

Puolijohteen sähkönjohtavuus riippuu sen lämpötilasta. Lämpötilan kasvat-

taminen lisää lämpöliikettä kidehilassa, jolloin varausten kulku kiteessä vai-

keutuu. Toisaalta varauksenkuljettajien elinaika pitenee, sillä loukkuuntuneet

varaukset vapautuvat helpommin loukuistaan. Suuremmilla lämpötiloilla ki-

teessä on enemmän termisesti virittyneitä vapaita varauksia, jolloin vuotovir-

ran osuus diodilla mitatussa signaalissa on suurempi. Diodin herkkyyden muu-

tos lämpötilan funktiona koostuu näiden tekijöiden summasta.

Diodin herkkyys muuttuu myös annosnopeuden mukana. Kun säteilyn an-

nosnopeus kasvaa, puolijohdekiteessä syntyy enemmän vapaita varauksenkul-

jettajia. Rekombinaatiokeskusten määrä pysyy kuitenkin samana. Tällöin elek-

trometriin kerätyn varauksen määrä kasvaa suhteessa rekombinaatioihin, ja

diodin herkkyys kasvaa. Piikiteeseen absorboitunut annos muuttuu myös epä-

lineaarisesti säteilyn energian funktiona. Potilasannosmittauksessa diodilla mi-

tattu varaus säteilytettyä monitoriyksikköä kohti yleensä muuttuu energian

mukaan, mutta tämä johtuu enemmänkin ilmaisimen kuorikerroksen raken-

teesta kuin puolijohdesirun energiaherkkyysriippuvuudesta. Diodin herkkyys-

riippuvuudet ovat lisäksi kytköksissä toisiinsa. Annosnopeus- ja lämpötila-

riippuvuus muuttuvat diodiin kumuloituneen annoksen myötä. [1, 24]
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4.3 In vivo -dosimetriassa käytettävien diodien rakenne

Potilasannosmittauksissa käytetään yleensä esisäteilytettyjä p-tyypin piidiode-

ja, sillä säteilyn annosnopeus ei vaikuta merkittävästi niiden herkkyyteen, ja

niiden annosvaste muuttuu lineaarisesti lämpötilan funktiona [22]. Kuvassa

4.2 on esitetty kaupallisesti valmistetun puolipallon muotoisen diodin poik-

kileikkaus. Kaikissa saman valmistajan diodeissa puolijohdesiru on saman-

lainen, mutta build up -kerroksen rakenteessa on eroja. Build up-kerroksen

tehtävä on tuoda säteilyn annosmaksimikohta syväannoskäyrällä puolijohde-

sirun efektiiviseen mittausalueeseen. Tällöin ilmaisimessa vallitsee elektroni-

tasapaino. Kerroksen paksuus määritetään fotoneille tarkoitetuilla diodeilla

mitattavan säteilyn energia-alueen mukaan, ja jokainen ilmaisin kalibroidaan

jollekin tietylle energialle.

Kuva 4.2. Potilasannosmittauksiin käytettävän puolipallon muotoisen diodin

poikkileikkaus (Scanditronix Wellhöfer).

Esimerkiksi 6 MV:n fotonikeiloille annosmaksimin syvyys vedessä on keski-

määrin 1, 5 cm. Mikäli build up -kerros tehtäisi vesiekvivalentista materiaa-

lista, ilmaisimista tulisi epäkäytännöllisen kookkaita. Tämä ongelma on rat-

kaistu valmistamalla build up -kerros tiheämmästä metallista, kuten ruostu-

mattomasta teräksestä, jolloin kerroksesta voidaan tehdä hyvin ohut. Fotoni-

ilmaisimen build up -kerroksen tulisi olla tarpeeksi paksu, jotta hoitopäästä

sironneet kontaminaatioelektronit absorboituisivat siihen, eivätkä vaikuttaisi

merkittävästi mittaustuloksiin. Toisaalta taas ylimääräinen build up -kerros

potilaan pinnalla aiheuttaa diodin alla sijaitsevassa kudoksessa aliannostuk-
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sen, joka on korkeintaan noin viiden prosentin luokkaa [2, 23]. Tämä tekijä ra-

joittaa yksittäiselle potilaalle tehtävien diodimittausten toistojen määrää. Elek-

troneille käytetään yleensä samaa diodia niiden energiasta riippumatta.

Diodin lukema monitoriyksikköä kohti riippuu siitä, missä kulmassa säteily

tulee diodiin. Tämä johtuu osittain diodin rakenteesta ja osittain siitä, että sä-

teilyn takaisinsironta muuttuu tulokulman mukaan. Mittausten tulisi tapah-

tua niin, että diodin symmetria-akseli on samansuuntainen säteilykeilan keski-

akselin kanssa. Puolipallon muotoisen diodin annosvaste kasvaa kun näiden

akselien välistä kulmaa kasvatetaan. Kaupallisesti valmistetuille diodeille kul-

mariippuvuuden suuruus on tiedossa ja sen maksimiarvo ilmoitetaan.

Taulukko 4.1. Valmistajan (Scanditronix Wellhöfer) ilmoittamia ominaisuuksia

EDP10- ja EDP20-diodeille.

EDP10 EDP20

Suositeltu energia-alue 4 - 8 MV 10 - 20 MV

Vesiekvivalentin build up -kerroksen paksuus 10 mm 20 mm

Herkkyyden lasku /250Gy <1 % <1,2 %

Kulmariippuvuus välillä ±45◦ < 2 % < 2 %

Herkkyyden nousu /◦C 0,4 % 0,4 %

TAYS:n potilasannosmittauksissa käytetään lähinnä Scanditronixin EDP10

(6 MV:n fotonit) ja EDP20 (18 MV:n fotonit) -diodeja. Niissä puolijohdesirun

taso on kohtisuorassa säteilyn tulosuuntaan, säteily läpäisee ohuen, korkeasti

seostetun n-kerroksen ennen kuin se pääsee säteilyherkkään, matalan seostus-

asteen p-kerrokseen [24]. Build up -kerros on valmistettu ruostumattomasta

teräksestä tai tantaalista, sidosaineena on epoksia ja ulkokuori on perspex-

muovia. Taulukossa 4.1 on listattu muutamia valmistajan ilmoittamia ominai-

suuksia diodeille EDP10 ja EDP20.



Luku 5

Potilasannosmittaukset TAYS:ssa

Kesällä 2007 Tampereen yliopistollisen sairaalan sädehoidossa oli käytössä nel-

jä lineaarikiihdytintä: yksi Philipsin ja kolme Varianin laitetta. Simulaattorina

toimi Varianin konventionaalinen simulaattori, mutta osittain oltiin jo siirty-

mässä simulointiin tietokonetomografian avulla. Annossuunnitteluohjelmis-

to oli Eclipse, jonka lisäksi käytössä oli itse tehty tietokoneohjelma yhden tai

kahden vastakkaisen hoitokentän palliatiivisten hoitojen monitoriyksiköiden

laskentaan.

TAYS:ssa in vivo -mittaukset ovat vakiintuneet osaksi sädehoidon laadunval-

vontajärjestelmää. Potilasannosmittauksia puolijohdediodeilla on tehty sys-

temaattisesti noin 1980-luvun puolivälistä lähtien. Sädehoitoprosessin aikai-

seen laadunvalvontaan kuuluvat potilasdosimetrian lisäksi tietokonepohjai-

nen verifiointi, jolla varmennetaan hoitoparametreja sähköisesti ja koneku-

vaus, jolla varmennetaan hoidon geometrinen osuvuus. Potilaan annossuun-

nitelmassa laskettujen monitoriyksiköiden oikeellisuus varmistetaan vertaa-

malla mitattuja potilasannoksia annossuunnittelussa laskettuihin kenttäannok-

siin. Mikäli nämä arvot poikkeavat toisistaan yli 5 %, mittaus toistetaan seu-

raavalla hoitokerralla. Mikäli virhe edelleen esiintyy, määritellään mahdolliset

jatkotoimenpiteet. Diodimittauksilla tarkkaillaan myös kriittisten elinten, eri-

tyisesti silmän, sädehoidossa saamaa annosta.[11]
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5.1 Laitteisto

Diodimittausjärjestelmä koostuu Scanditronix Wellhöferin DPD-12 12-kana-

vaisesta in vivo -dosimetrialaitteistosta emX 12-kanavaisella elektrometrillä.

Jokaisella hoitokoneella on jatkuvasti käytössä diodit kaikille tarvittaville fo-

tonienergioille, EDP10 5 MV:n ja 6 MV:n fotoneille, EDP20 18 MV:n fotoneille

sekä EDP5 tai EDD5 silmäannoksen mittausta varten. Diodityyppien EDP10

ja EDP20 ominaisuuksia on lueteltu taulukossa 4.1. Ilmaisimet on asennettu

sädehoitohuoneessa hoitopöydän yläpuolelle kattoon kiinnitettyyn sylinterin-

muotoiseen telineeseen.

Elektrometristä tiedot luetaan tietokoneelle OmniPro-InViDos -ohjelmaan.

Tämä ohjelma mahdollistaa in vivo -dosimetrian hallinnan yksittäisellä työase-

malla tai verkkokonfiguraatiossa. Optiona on potilastietojen lataus verifikaa-

tiosysteemistä. Ohjelma korjaa mittaustulokset automaattisesti viimeksi mää-

ritetyllä kalibraatiokertoimella. Mahdollista olisi myös automaattinen yksit-

täisten mittausten korjaus erikseen määritetyillä korjauskertoimilla. InViDos

pitää kirjaa ilmaisinten kumulatiivisesta annoksesta ja sisältää työkalun kalib-

rointivälien optimointiin. TAYS:ssa tätä ohjelmaa kuitenkin käytetään ainoas-

taan annoksen mittaamiseen, muita oheistoimintoja ei ole katsottu tarpeellisik-

si. [31]

5.2 Diodien kalibrointi

Jotta diodin keräämän sähkövarauksen määrästä voitaisi suoraan lukea todelli-

nen kudokseen absorboitunut annos, tulee diodit kalibroida. Diodit on kalib-

roitu mittaamaan tuloannosta siten, että asetettaessa ihon pinnalle ne mittaa-

vat kudokseen absorboituvaa säteilyannosta annosmaksimin syvyydessä tie-

tyissä referenssioloissa. Kunkin diodin kalibrointi tehdään sillä nimellisellä fo-

tonienergialla, jolla kyseistä diodia on tarkoitus potilasmittauksissa käyttää.

Referenssioloiksi on valittu 10x10 cm2:n kenttäkoko ja SSD 100 cm.

Koska diodien herkkyys muuttuu kumulatiivisen annoksen myötä, tarkkail-

laan diodien annosvastetta viikoittain sädehoitokoneiden laadunvalvontamit-
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tausten yhteydessä. Mittaustulosta referenssioloissa verrataan ionisaatiokam-

miolla mitattuun vastaavaan lukemaan. Jos nämä lukemat poikkeavat toisis-

taan huomattavasti, suoritetaan diodin kalibrointi.

Käytännössä annosvasteen seuranta tapahtuu niin, että diodien alla on Victo-

reen-ionisaatiokammiolevy ja pleksifantomi. Diodit kiinnitetään teipillä kent-

tävalon avulla säteilykentän keskiakselille. EDP10-diodit säteilytetään 5 MV:n

(Philips) tai 6 MV:n (Varian) energialla hoitokoneesta riippuen ja EDP20 vas-

taavasti 18 MV:n energialla 1 Gy:n annosta vastaavalla monitoriyksikkömää-

rällä. Lisäksi tehdään silmäannoksen mittaukseen tarkoitetun EDP5- tai EDD5-

diodin kalibrointi 6 MV:n fotonienergialla. Diodin lukemaa verrataan ensisi-

jaisesti Farmer-ionisaatiokammiolla mitattuun annoslukemaan, mutta mikäli

Farmer-mittausta ei ole tehty, tehdään vertaus Victoreen double check -lait-

teiston mittaukseen. Mikäli ionisaatiokammion ja diodin lukemat poikkeavat

toisistaan yli 2 %, tulee diodi kalibroida. Tällöin InViDos-ohjelmaan syötetään

sekä diodilla että ionisaatiokammiolla mitatut annoslukemat ja InViDos laskee

näiden suhteena kalibraatiokertoimen

Fcal =

(

Dic

Rd

)

ref

, (5.1)

jossa Dic on ionisaatiokammiolla mitattu annos ja Rd diodin lukema. Tällä

kertoimella InViDos-ohjelma skaalaa automaattisesti kaikki jatkossa tehtävät

diodimittaukset. Diodien lukemat tallennetaan lopuksi Excel-taulukkoon, jos-

sa voidaan seurata diodien annosvastetta ajan funktiona suhteessa ionisaa-

tiokammiolla tehtyihin mittauksiin.

5.3 Potilasannosten mittauskäytäntö

In vivo -diodimittaukset suoritetaan yleensä potilaan ensimmäisen sädehoito-

kerran yhteydessä, tarvittaessa mittaus voidaan toistaa toisella käyntikerralla.

Jokaisen hoitokentän tuloannos mitataan erikseen käyttäen kyseiselle säteily-

energialle tarkoitettua diodia. Vain fotonikentät mitataan. Pään alueen hoidois-
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sa mitataan silmään absorboituvaa annosta erillisellä silmämittausdiodilla.

Myös koko kehon sädehoitoon sisällytetään in vivo -annosmittaus.

Röntgenhoitajat suorittavat annosmittaukset hoitokoneella lukuun ottamat-

ta silmämittausta, jonka tekee fyysikko. Diodi kiinnitetään teipillä potilaan

iholle kenttävalon keskiristin kohdalle. Epäsymmetrisissä tai suojatuissa ken-

tissä tämä keskiakselin kohta ei aina ole säteilykentän reunojen sisäpuolella,

tällöin diodi laitetaan suurin piirtein keskelle valokenttää. Diodin asettamista

aivan valokentän reunoille pyritään välttämään, ettei ilmaisin osuisi puolivar-

joalueelle. Jos kanturi on käännetty hoitopöydän alapuolelle, eli hoitokenttä

tulee potilaaseen pöydän läpi takaapäin, diodi kiinnitetään hoitopöydän ala-

pintaan.

TAYS:ssa diodimittauksille ei ole määritetty korjauskertoimia, joilla mitattuja

annoksia korjataan silloin, kun säteilytysolosuhteet poikkeavat huomattavasti

kalibraation referenssioloista. Diodimittauksissa on mahdollista päästä hyvään,

1 − 2 %:n tarkkuuteen, mutta tällaisen tarkkuuden edellytyksenä on tarpeel-

listen korjauskertoimien määrittäminen [2, 6]. Tampereella diodimittauksilla

pyritäänkin tunnistamaan vain hyvin karkeita virheitä.



Luku 6

Virhelähteet diodimittauksissa

Diodimittauksen tulokseen vaikuttavat tekijät voidaan karkeasti jakaa kahteen

eri ryhmään. Osa virheellisistä mittaustuloksista aiheutuu diodin rakenteesta

ja puolijohdeilmaisimen herkkyyden muutoksista esim. lämpötilan funktiona.

Toiset taas johtuvat siitä, että hoitogeometria poikkeaa diodin kalibrointiti-

lanteesta, jolloin säteilyolosuhteet ilmaisimessa ovat erilaiset. Lisäksi diodin

virheellinen asettelu potilaan iholla voi aiheuttaa muutoksia mittaustulokseen,

mutta nämä virheet palautuvat aina edellä mainittuihin ryhmiin. Toinen tapa

luokitella virheitä on jakaa ne systemaattisiin ja satunnaisiin virheisiin.

6.1 Diodin ominaisuuksiin liittyvät epätarkkuustekijät

Kappaleessa 4.2 tarkasteltiin diodin herkkyyden riippuvuutta lämpötilasta.

Potilasannosmittauksissa diodi saattaa olla potilaan iholla useita minuutteja.

Diodi lämpenee, sillä se pyrkii termiseen tasapainoon ihon ja huoneen läm-

pötilan kanssa. Lämpeneminen on voimakkainta aluksi, vähitellen se hidas-

tuu ja lopulta pysähtyy saavuttaessaan stabiilin tasapainolämpötilan. Tämä

kestää yleensä muutamia minuutteja, diodista riippuen. Ihon pinnan keski-

määräinen lämpötila on hieman yli 30◦C riippuen mittauskohdasta keholla

[7], sädehoitohuoneen lämpötila on tyypillisesti noin 22◦C. Puolijohdeliitok-

sen lopullinen lämpötila riippuu diodin rakenteesta, build up –materiaalista

ja suojakerroksen tyypistä. Usein se jää muutamaa astetta ihon pintalämpöti-

laa alhaisemmaksi [32].
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TAYS:ssa käytettävien diodien lämpötilariippuvuuden tutkimiseksi tehtiin yk-

sinkertainen mittaus EDP10- ja EDP20 -diodeille. Elintarvikemuovista valmis-

tettu kanisteri täytettiin noin 37-asteisella vedellä, diodi kiinnitettiin teipillä

kanisterin pinnalle ja sitä säteilytettiin diodin kalibrointitilannetta vastaavissa

olosuhteissa (SSD = 100 cm, kenttäkoko 10x10 cm2) 6 tai 18 MV:n fotoneil-

la, ilmaisimen energia-alueesta riippuen. Diodia säteilytettiin useita kertoja

peräkkäin 50 MU:n annoksella ja samalla mitattiin, kuinka paljon oli kulunut

aikaa diodin kiinnittämisestä kanisterin pintaan. Lopuksi kanisteri täytettiin

huoneenlämpöisellä (noin 23◦C) vedellä ja toistettiin mittaus muutamia kerto-

ja. Näin pystyttiin vertaamaan lämpenevällä diodilla mitattuja annoksia huo-

neenlämpöisellä ilmaisimella mitattuun ja siten arvioimaan diodin lämpene-

misestä aiheutuvaa annosvasteen muutosta.

 0.99
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Kuva 6.1. Lämpenevän diodin annosvasteen muutos ajan funktiona suhteessa

kalibrointilämpötilaan.

Kuvasta 6.1 näkyy kuinka lämpenevällä diodilla mitattu annos muuttuu ajan

funktiona. Ensimmäisten 3 − 4 minuutin aikana annos nousee jyrkästi ja alkaa

sitten hiljatellen tasaantua. Diodilla EDP10 on mitattu voimakkaampi annok-

sen nousu kuin diodilla EDP20. Suuremman energian ilmaisimella on massii-

visempi build up -kerros kuin pienen energian diodilla, joten se myös läm-

penee hitaammin. Esimerkiksi kolmen minuutin kohdalla EDP10-diodi mit-
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taa noin prosentin enemmän annosta suhteessa kalibrointilämpötilaan kuin

EDP20. Kuvaajan alemmassa käyrässä tapahtuu pieni notkahdus kun aikaa

on kulunut alle minuutti, tämä aiheutuu diodin sisäisen mittaustarkkuuden

epävarmuudesta. Lämpötilan aiheuttama muutos mittauslukemaan näyttäisi

olevan korkeintaan noin 3 % diodille EDP10 ja 2 % diodille EDP20. Tulos on

varsin yhteneväinen valmistajan ilmoituksen kanssa, jonka mukaan lämpöti-

lan vaikutus on 0, 4 %/◦C, jolloin mitatut muutokset diodin lukemissa vas-

taisivat noin 6◦C:n lämpötilan nousua.

Diodien kulmariippuvuudesta aiheutuva virhe mittaustulokseen on valmis-

tajan mukaan korkeintaan 2 % (taulukko 4.1), kun diodin symmetria-akseli

poikkeaa säteilyn tulosuunnasta korkeintaan ±45◦. Yksittäisissä potilasannos-

mittauksissa on kuitenkin hyvin vaikea määrittää diodin kallistuskulmaa, joten

vaikka kulmariippuvuus on tiedossa, on sitä hieman vaikeaa soveltaa käytän-

nössä mittaustulosten korjaamiseen. TAYS:ssa diodit kalibroidaan, kun niiden

lukemat poikkeavat 2 % ionisaatiokammiolla mitatuista arvoista. Kumulatii-

visen annoksen aiheuttama virhe diodin mittaustuloksiin voi siis suurimmil-

laan olla kaksi prosenttia. Scanditronixin elektrometrin mittausepätarkkuudek-

si on ilmoitettu alle 1 %.

6.2 Hoitogeometriaan liittyvät epätarkkuustekijät

Diodit kalibroidaan etäisyydellä SSD = 100 cm. Potilasannosmittauksissa sä-

teilylähteen etäisyys diodiin vaihtelee käytännössä välillä 80 − 120 cm. Kap-

paleessa 2.4 kerrottiin etäisyyden neliölaista ja SSD:n vaikutuksesta fotonien

syväannoskäyrään. Kun SSD pienenee, annosnopeus diodissa kasvaa etäisyy-

den neliölain mukaisesti. Annos uudella etäisyydellä (DSSD) voidaan yksinker-

taistaen saada annoksesta kalibraatioetäisyydellä (Dcal),

DSSD =

(

100 cm
SSD

)2

·Dcal . (6.1)

Diodi on kalibroitu mittaamaan absorboitunutta annosta annosmaksimin sy-

vyydessä (dmax), kun SSD on 100 cm. Jos SSD muuttuu, kalibrointiin käytet-
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tävä ionisaatiokammio siirtyy etäisyydeltä 100 cm+ dmax uudelle etäisyydelle

SSD + dmax, jolloin sen mittaama annos muuttuu etäisyyden neliölain mukai-

sesti. Potilasannosmittauksessa diodi kuitenkin mittaa annosta potilaan iholla,

eikä annosmaksimin syvyydessä, joten sen etäisyys muuttuu 100 cm:n SSD:stä

uuteen SSD:n arvoon. Tämä voidaan ottaa huomioon kertomalla diodimit-

tauksessa saatu annos korjauskertoimella CFSSD,

CFSSD =

(

SSD
100 cm

)2

(

SSD+dmax

100 cm+dmax

)2 , (6.2)

jossa dmax on annosmaksimin syvyys tietyllä energialla ja kenttäkoolla. Tämän

korjauksen suuruutta on havainnollistettu kuvassa 6.2. Korkeammalla ener-

gialla annosmaksimi siirtyy syvemmälle aineessa, ja SSD:n muutoksen vaiku-

tus mittaustuloksiin on suurempi, kuitenkin korkeintaan noin 1, 5 % käytetyil-

lä hoitoetäisyyksillä.
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Kuva 6.2. SSD-korjauskerroin etäisyyden funktiona, annosmaksimin syvyydelle

käytetty 10x10 cm2:n kentän likimääräisiä arvoja 15 mm (6 MV:n fotonit) ja 28 mm

(18 MV:n fotonit).
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Etäisyyden neliölain soveltaminen ei kuitenkaan kerro koko totuutta tilantees-

ta. Pienemmällä SSD:llä puolijohdekiteeseen kantautuu myös enemmän kon-

taminaatioelektroneja ja hoitopäästä sironneita matalaenergisiä fotoneja, mi-

käli build up -kerros ei ole riittävän paksu. Tämä saattaa aiheuttaa lisää epä-

tarkkuutta mitattuun annokseen. SSD vaikuttaa myös fotonien keskimääräi-

seen energiaan. Mutta yllä oleva tarkastelu on suuntaa antava, saman suu-

ruusluokan tuloksia on mitattu ja raportoitu julkaisuissa. [10, 14, 18, 25]

Kenttäkoon vaikutusta syväannoskäyrään on havainnollistettu kuvassa 2.5.

Koska diodimittaukset tehdään ihon pinnalla eikä annosmaksimin syvyydes-

sä, kudoksista sironnut säteily ei juurikaan vaikuta mittauslukemaan. Sitä vas-

toin hoitopäästä sironneen säteilyn vaikutus on suuri, mikäli diodin build up -

kerroksen paksuus ei ole riittävä. Olettamalla, että build up -kerros on tarpeek-

si paksu estämään kontaminaatioelektronien pääsyn puolijohdeliitokseen ja

että diodiin kudoksista takaisinsiroava säteily on vähäistä, voitaisi sanoa että

diodin mittaustulos ei juurikaan riipu kenttäkoosta. Näillä oletuksilla asete-

taan korjauskerroin sen mukaan mitä diodin tulisi mitata, mikäli sen pääl-

lä olisi build up -kerrosta vastaava paksuus vettä. 6 MV:n fotonien syväan-

noskäyrästä arvioituna 10 mm:n syvyydellä vedessä esim. 15x15 cm2:n kentäl-

lä mitattava annos tulisi olla hieman alle prosentin suurempi kuin 10x10 cm2:n

kentällä, vastaavasti 8x8 cm2:n kentällä mitatun arvon pitäisi olla noin pro-

sentin pienempi. Vastaavat luvut 18 MV:n fotoneille 20 cm:n syvyydessä ovat

1 % ja 2 %. Kenttäkoon vaikutuksesta diodimittauksiin on raportoitu monen-

laisia tuloksia, jotkut julkaistut korjauskertoimet ovat saman suuntaisia edellä

määritettyjen kanssa. [3, 10, 28]

Mekaaninen kiila säteilykentässä vaikuttaa säteilyn annosnopeuteen ja ener-

giaspektriin. Koska diodin herkkyys on riippuvainen niistä, olisi kiilakentille

hyvä määrittää korjauskertoimet. Nykyään käytetään useimmiten dynaamisia

kiiloja, jotka eivät vaadi erillisiä korjauskertoimia. Kiilakenttä asettaa kuiten-

kin vaatimuksia diodin tarkalle asettelulle säteilykentän keskiakselin suhteen.

Käytettäessä erillisiä valettuja fotonisuojia (engl. shielding blocks) lähteen ja

potilaan väliin tulee teline, johon suojat asetellaan. Tämän telineen käyttö lisää

kontaminaatioelektroneja säteilykentässä. Elektronien määrä riippuu puoles-
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taan säteilyn kenttäkoosta. Se kuinka paljon nämä elektronit vaikuttavat mit-

taustulokseen, riippuu jälleen diodin build up -kerroksen paksuudesta.

Lineaarikiihdyttimen säteilyntuotossa on pientä päivittäistä vaihtelua, ja pi-

demmällä aikavälillä voidaan laadunvalvontamittauksissa nähdä joko nouse-

va tai laskeva linja ionisaatiokammiolla mitatuissa annoksissa. Hoitokoneiden

säteilyntuottoa kuitenkin tarkkaillaan säännöllisesti ja kiihdyttimiä säädetään

siten, että tuotettavan säteilyannoksen epätarkkuus on korkeintaan 2 %. Tämä

tuo oman lisänsä potilasannosmittausten epätarkkuuteen.

6.3 Diodin asettelun merkityksestä

Diodin oikealla asettelulla potilaan iholle on tärkeä merkitys mittauksen on-

nistumisen kannalta. Diodi tulisi asettaa mahdollisimman tarkasti säteilyken-

tän keskiakselille. Vaikka kiilattoman säteilykentän profiili on normaalisti hy-

vin tasainen, saattaa diodin siirtyminen pois keskiakselilta aihuttaa muutok-

sen suunniteltuun SSD:hen. Kentän reuna-alue ei ole hyvä mittauspaikka, sil-

lä liian lähellä reunaa diodi voi olla osittain säteilykentän puolivarjon alueella,

jonka kohdalla on jyrkkä annosgradientti. Epäsymmetrisessä kentässä diodia

ei voi laittaa kentän keskiakselille, jolloin ilmaisin tulisi asettaa kenttään mah-

dollisimman lähelle keskiakselia, mutta ei kuitenkaan liian lähelle kentän reu-

naa. Tällöin taas SSD usein eroaa suunnitellusta.

Kiilakentässä olisi erityisen tärkeää saada diodi aseteltua kentän keskiakselin

kohdalle. Jo yhdenkin senttimetrin siirtymä dynaamisen kiilan liikesuunnassa

voi aiheuttaa lähes kymmenen prosentin muutoksen annoksessa jyrkissä kii-

lakentissä. Jos kyseessä on epäsymmetrinen kiilakenttä, on diodi mahdotonta

asetella kentän keskiakselille, jolloin potilasannosmittauksen toleranssiarvos-

ta joudutaan tinkimään. [9]

Toisinaan on tilanteita, jolloin diodia ei voida asettaa potilaan iholle. Kun poti-

lasta hoidetaan hoitopöydän läpi, esim. 180◦:n takakentällä, joudutaan dio-

di kiinnittämään hoitopöytään. SSD jää silloin suunniteltua lyhyemmäksi ja

sirontaolosuhteet takaisinsironnan osalta muuttuvat. Huonossa tapauksessa
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vielä potilaan iho ei ole kiinni hoitopöydässä, vaan väliin jää ilmaa tai jonkin-

lainen lisäalusta, jolloin SSD pienenee entisestään.

Pään ja kaulan alueen hoidoissa käytetään vaihtelevan paksuisia tukia niskan

alla. Toisen ongelman pään ja kaulan alueen hoidoissa muodostaa niissä käytet-

tävä maski, jolla potilas fiksoidaan hoitopöytään. Annosmittaukset tehdään

maskin pinnalla. Joissakin kohdissa maskin ja ihon väliin jää ilmatilaa. Ku-

ten hoitopöydän tapauksessa, tässäkin SSD eroaa suunnitellusta, ja takaisin-

sironnan määrä muuttuu. Bolukset ovat kudosekvivalentista aineesta valmis-

tettuja kappaleita, jotka lisätään hoidon ajaksi potilaan iholle muuttamaan an-

nosjakaumaa. Boluksen tarkoituksena on lisätä pinta-annosta ja tasoittaa poti-

laan ääriviivan epäsäännöllisyyksiä säteilykentän alueella. Diodimittauksessa

joudutaan toisinaan mittaamaan boluksen päällä, jolloin jälleen SSD muuttuu

suunnitellusta.

Kuva 6.3. Esimerkki diodimittauksesta tangentiaalisessa kiilakentässä rinnan

sädehoidossa. Diodin paikkaa rinnan pinnalla muuttamalla (merkitty tähdillä) SSD

vaihtelee huomattavasti. [5]
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Kaarevalla pinnalla diodin symmetria-akseli on vaikea asetella samansuun-

taiseksi säteilyn keskiakselin kanssa, jolloin diodin kulmariippuvuus vaikut-

taa mittaustulokseen. Pinnoilla, joilla on paljon ihokarvoitusta, voi diodi ol-

la vaikeaa saada pysymään ihossa kiinni ja paikallaan. Mitattaessa diodi voi

myös liikkua säteilykentässä potilaan hengitysliikkeen mukana. Hyvä esimerk-

ki ongelmallisesta tapauksesta diodin asettelun suhteen on rinta, jota säde-

hoidetaan usein kahdella tangentiaalisella kentällä. Rinnan pinta on tavallises-

ti hyvin kaareva, ja diodi on usein mahdotonta kiinnittää niin, että se olisi koh-

tisuorassa säteilyn tulosuuntaa vastaan. Pienikin siirtymä pois kentän keskiak-

selilta voi aiheuttaa suuren muutoksen SSD:ssä. Lisäksi tangentiaalikentissä

on yleensä kiilat, mikä lisää asettelun vaatimuksia. Tilannetta on havainnollis-

tettu kuvassa 6.3.



Luku 7

Mittausaineisto

Tässä luvussa käsitellään TAYS:ssa kesän 2007 aikana kerättyjen potilasannos-

mittausten tuloksia. Lähdetään liikkeelle mittausaineistosta, joka sisältää 180

potilaan jokaisen fotonikentän annosmittauksen, yhteensä 592 mitattua kent-

tää. Käsitellään eri fotonienergioille tehtyjä mittauksia omana ryhmänään, ja

sovelletaan muutamia edellisessä luvussa määritettyjä korjauskertoimia mit-

tausdataan. Erikseen tarkastellaan pientä 25 potilaan joukkoa, joille ei ole tehty

annossuunnitelmaa Eclipsellä, vaan monitoriyksiköt on laskettu erillisellä ns.

”muu annos” -ohjelmalla. Lopuksi tarkastellaan eturauhasen sädehoidon yh-

teydessä tehtyjä potilasannosmittauksia esimerkkinä mittaustarkkuudesta yk-

sittäisessä hoitokohteessa.

7.1 Eclipse-annossuunnitteluohjelmistolla lasketut

hoitokentät

Korjaamaton mittausaineisto on esitetty histogrammina kuvassa 7.1, lukuun

ottamatta kymmentä mittaustulosta, jotka eroavat yli 35 % vertailuarvosta ja

näin ollen jäävät skaalan ulkopuolelle. Kuvassa x-akselin prosenttiarvo ker-

too, kuinka paljon diodimittauksen tulos eroaa annossuunnittelussa Eclipsel-

lä lasketusta referenssiarvosta. Mittaustulokset on niputettu lähimmän koko-

naisen prosenttiyksikön alle, puolikkaat prosenttiyksiköt (0, 5 %, 1, 5 % jne.)
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on pyöristetty alaspäin. Keskimääräinen (engl. mean) poikkeama refenssiar-

voista on +3, 1 %, ja poikkeamien keskihajonta (STD, engl. standard devia-

tion) on 10 %. Mittaustuloksista 59 % mahtuu ±5 %:n virhemarginaalin sisään.

Diodeilla mitatut kenttäannokset ovat siis keskimäärin 3, 1 % suurempia kuin

Eclipsessä lasketut arvot. Tämä viittaa systemaattiseen virheeseen mittaus-

prosessissa, joka todennäköisesti aiheutuu siitä, ettei diodimittauksille ole mää-

ritetty korjauskertoimia.
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Kuva 7.1. Diodimittausten tulokset ilmoitettu poikkeamana annossuunnittelussa

lasketuista referenssiarvoista. Kuvaajan ulkopuolelle jää kymmenen mittaustulosta,

jotka poikkeavat referenssiarvosta yli +35 %. Nämä kuvaajasta puuttuvat arvot on

kuitenkin laskettu mukaan keskiarvoon ja keskihajontaan.

Jotta systemaattisen virheen alkuperää voitaisi selvittää, tarkastellaan seuraa-

vaksi mittausaineistoa kvalitatiivisesti. Edellisessä luvussa puhuttiin siitä, kuin-

ka mittaustulos muuttuu jos diodi joudutaan kiinnittämään hoitopöytään. Kar-

sitaan nyt mittausten joukosta pois kaikki ne kentät, jotka on hoidettu kan-

turikulmilla 180◦
± 45◦. Lisäksi poistetaan kaikki kiilakentät 6 ja 18 MV:n fo-
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tonikenttien joukosta. Philipsin kiihdyttimellä hoidetuissa 5 MV:n fotoniken-

tissä on käytännössä aina jonkin asteinen kiila. Tällä tavoin karsitut mittaustu-

lokset on esitetty kuvassa 7.2, jokainen fotonienergia erikseen. Jakauman hah-

mottamisen helpottamiseksi jokaisen eri energian mittausdataan on sovitettu

gaussinen käyrä.

Nyt kaikkein karkeimmat virheet ovat poistuneet, yksi +32 %:n mittaus on

18 MV:n mittaustulosten joukossa, muuten poikkeamien arvot mahtuvat välille

−16 % − 14 %. Huomataan, että mittaukset 6 MV:n energialla noudattavat

parhaiten gaussista jakaumaa, niiden keskiarvo on myös lähinnä nollaa pro-

senttia. Suurin määrä annosmittauksia on tehty 18 MV:n fotoneille, niiden mit-

taustulokset keskittyvät voimakkaasti y-akselin oikealle puolelle, keskiarvo on

+3, 7 %. Philipsin hoitokoneella 5 MV:n fotoneilla mitatuissa annoksissa näyt-

tää olevan eniten hajontaa. Jätetään nämä tulokset jatkossa tarkastelun ulko-

puolelle ja keskitytään vain uudemmilla Varianin kiihdyttimillä suoritettuihin

mittauksiin.

7.1.1 Korjauskertoimien vaikutus mittausaineistoon

Sovelletaan 6 ja 18 MV:n fotonikenttiin luvussa 6 määritettyjä SSD:n, kent-

täkoon ja lämpötilan korjauskertoimia. Korjattu annoslukema saadaan tällöin

kertomalla mittaustulosta edellä mainituilla korjauskertoimilla,

D = CFSSD · CFFS · CFT ·Dm , (7.1)

jossa siis CFSSD, CFFS ja CFT ovat korjauskertoimet SSD:lle, kenttäkoolle ja

lämpötilalle, Dm on diodimittauksesta saatu lukuarvo. Ensimmäiseksi teh-

dään SSD-korjaus lausekkeen 6.2 mukaisesti. Käytetään annosmaksimin syvyy-

delle keskimääräisiä arvoja dmax = 15 mm (6 MV) ja dmax = 28 mm (18 MV).

Kaikissa mitatuissa kentissä SSD on ollut 100 cm tai lyhyempi, joten korjausker-

toimen lukuarvo on aina pienempi tai yhtä suuri kuin yksi. Kuvassa 7.3 on esi-

tetty SSD-korjatut mittaustulokset, yläpuolella on vertailun vuoksi molempien

energioiden mittausaineisto ennen korjauksia. Nähdään, että SSD-korjauksella
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Kuva 7.2. Mittaustulokset energioittain, kanturikulmat 180◦ ± 45◦ ja kiilakentät 6 ja

18 MV:n fotoneille karsittu pois.
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Kuva 7.3. SSD-kertoimella korjattu mittausaineisto 6 MV:n ja 18 MV:n fotoneille.

Yläpuolella on vertailun vuoksi esitetty vastaavien energioiden korjaamaton

mittausdata.

ei juurikaan ollut vaikutusta matalan energian mittaustuloksiin. Korkeammal-

la 18 MV:n energialla mittaustulosten keskiarvo siirtyi prosentin verran parem-

paan suuntaan, eli lähemmäksi nollaa.

Seuraavaksi tutkitaan, kuinka kenttäkoon korjauskerroin vaikuttaa mittaus-

tuloksiin. Tätä varten hoitokentät on jaettu kokonsa mukaan pieniin, keski-

kokoisiin ja suuriin kenttiin. Jokaiselle hoitokentälle on laskettu ekvivalent-

ti neliökenttä keilanrajoittimien leukojen määrittämästä kenttäkoosta yhtälön

2.13 mukaisesti. Kenttien muotoilua MLC:n avulla ei siis ole otettu huomioon.

Kun ekvivalentin neliökentän sivun pituus on alle 8 cm, on kenttä luokiteltu

pieneksi. Suuria ovat puolestaan kentät, joiden sivun pituus on yli 15 cm. Kaik-

ki kentät tältä väliltä on luokiteltu keskikokoisiksi. Pienillä kentillä säteilytet-

täessä diodi oletettavasti mittaa liian suurta annosta, joten niille korjausker-
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roin on pienempi kuin yksi. Syväannoskäyrän perusteella 6 MV:n fotoneille on

käytetty keskimääräistä arvoa CFFS = 0, 99 ja 18 MV:n fotoneille CFFS = 0, 98.

Suurilla kentillä taas vaikutus on päinvastainen, ja käytetyt korjauskertoimet

ovat CFFS = 1, 01 (6 MV) ja CFFS = 1, 02 (18 MV). Keskikokoiset kentät ovat sen

verran lähellä kalibroinnissa käytettyä 10x10 cm2:n kenttää, että niille ei tehdä

kenttäkoon korjausta, toisin sanoen korjauskerroin on yksi. Tämä jaottelu on

hyvin karkea, mutta sen avulla voidaan suhteellisen vaivattomasti nähdä, mi-

hin suuntaan kenttäkoon korjaus muokkaa mittausaineistoa.
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Kuva 7.4. Kenttäkokokertoimilla korjattu mittausaineisto 6 MV:n ja 18 MV:n

fotoneille. Myös korjaamaton mittausdata on esitetty kuvassa yläpuolella.

Tulokset näkyvät kuvassa 7.4. Kenttäkokokorjaus siirtää matalamman ener-

gian mittaustuloksia lähemmäs referenssiarvoja, poikkeaman keskiarvoksi tu-

lee nyt −0, 8 %. Korkeammalla energialla keskiarvo ei merkittävästi muutu,

tosin nyt mittaustulosten jakautuminen muistuttaa enemmän gaussista jakau-

maa.
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Potilaalla on keskimäärin noin kolme hoitokenttää. Diodin lämpeneminen riip-

puu ajasta, jonka se ehtii olla potilaan iholla ennen mittausta. Tätä aikaa on

vaikea arvioida, mutta oletetaan nyt tehtävää lämpötilakorjausta varten, että

se on keskimäärin kolme minuuttia. Korjauskertoimet nähdään kuvasta 6.1, ne

ovat suhteen Dt/D0 käänteislukuja. Käytetään kertoimille kuitenkin lähimpiä

kokonaisia prosenttiyksiköitä. Korjauskertoimiksi saadaan CT = 0, 98 (6 MV:n

fotonit) ja CT = 0, 99 (18 MV:n fotonit). Lämpötilakorjaus skaalaa siis kaikkia

saman energian mittausarvoja suhteessa saman verran pienemmiksi.

Niputetaan lopuksi kaikki kolme korjauskerrointa yhteen. Lopulliset tulok-

set, sekä energioille 6 ja 18 MV erikseen että molemmille yhdessä, on koot-

tu kuvaan 7.5. Kun nyt molempia energioita tarkastellaan yhdessä, nähdään

että mittaustulokset poikkeavat keskimäärin enää +0, 6 % referenssiarvoista.

Keskihajonta on 4, 8 %, ja 77 % mitatuista arvoista mahtuu ±5 %:n virhemar-

ginaalin sisään.

Tähän lopulliseen, korjattuun aineistoon jää vielä pieni joukko mittaustulok-

sia, jotka poikkeavat vertailuarvoista yli 5 %. Näille suurille poikkeamille on

syynsä. Kaikki 6 MV:n fotonien mittaustulokset, jotka ovat yli 5 % liian pieniä,

ovat peräisin ablaatiorinnan hoitokentistä. Nämä kentät ovat suuria ja epäsään-

nöllisen muotoisia kenttiä, joissa keskiakseli on hyvin lähellä hoitokentän reu-

naa. Tällöin diodi saattaa jäädä säteilykentän puolivarjon alueelle, ja mittaus-

tuloksista tulee liian pieniä. Diodi on myös saatettu laittaa keskemmälle sätei-

lykenttään, jolloin se on siirtynyt pois kentän keskiakselilta. Liian suuret mit-

taustulokset 6 MV:n fotoneille on puolestaan mitattu pään ja kaulan alueen

hoidoissa. Tällöin diodi on jouduttu kiinnittämään maskin pinnalle, ja mit-

taustulokset ovat odotetusti liian suuria.

18 MV:n fotonien poikkeavista mittaustuloksista suurin osa johtuu epäsym-

metrisestä säteilykentästä. Muutamassa tapauksessa, kuten esim. ainoassa yli

30 % poikkeavassa mittaustuloksessa, kyseessä on ollut poikkeuksellisen li-

hava potilas. On hoidettu lantion aluetta, jolloin diodi on kiinnitetty suuren,

roikkuvan vatsan pinnalle, joka on epästabiili ja asettuu hoitopöydällä aina

vähän eri tavalla. Näissä tapauksissa SSD voi poiketa annossuunnitelmasta

paljonkin, kentän keskiakseli voi asettua juuri ihopoimun kohdalle, tms.



MITTAUSAINEISTO 53

 0

 2

 4

 6

 8

 10

−30 −20 −10  0  10  20  30

T
aa

ju
us

 [k
pl

]

Ero mittaustuloksen ja vertailuarvon välillä [%]

MEAN = −2,9%
STD = 4%

6MV

(a)

 0

 5

 10

 15

 20

 25

−30 −20 −10  0  10  20  30

T
aa

ju
us

 [k
pl

]
Ero mittaustuloksen ja vertailuarvon välillä [%]

MEAN = 1,5%
STD = 4,6%

18MV

(b)

 0

 5

 10

 15

 20

 25

 30

−30 −20 −10  0  10  20  30

T
aa

ju
us

 [k
pl

]

Ero mittaustuloksen ja vertailuarvon välillä [%]

MEAN = 0,6%

STD = 4,8%

N = 241

P(5%) = 77%

−5% +5%
kaikki energiat

(c)

Kuva 7.5. SSD-, kenttäkoko- ja lämpötilakorjattu mittausaineisto (a) 6 MV:n

fotoneille, (b) 18 MV:n fotoneille ja (c) molemmille energioille yhteensä.
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7.2 ”Muu annos” -ohjelmalla lasketut hoitokentät

Mittausaineisto sisältää myös kolmenkymmenenkahden ”muu annos” -ohjel-

malla lasketun hoitokentän diodimittaukset. Nämä ovat palliatiivisia hoito-

kenttiä, joiden kenttäannos on yleensä varsin korkea. Valtaosalle kentistä SSD

on 100 cm, pieni osa kentistä on hoidettu isosentrisesti. Tämä ryhmä sisältää

mittauksia kaikilla fotonienergioilla. Mittaustulokset on esitetty kuvassa 7.6.

Keskiarvo mittaustulosten poikkeamalle referenssiarvosta on 0 %, keskihajon-

ta on 3, 9 %. Mittauksista 78 % on ±5 %:n virhemarginaalin sisäpuolella. Näi-

hin tuloksiin ei siis ole käytetty minkäänlaisia korjauskertoimia.
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Kuva 7.6. ”Muu annos” -ohjelmalla laskettujen hoitokenttien mittaustulokset.

Hieman yllättävää on, että juuri näiden kenttien mitatut annokset vastaavat

parhaiten laskettuja referenssiannoksia. Toisaalta nämä kentät on yleensä hoi-

dettu 100 cm:n SSD:llä, suoraan edestä, takaa tai sivuilta päin. Mitattavia kent-

tiä potilaalla on yleensä yksi tai kaksi, jolloin diodi ei välttämättä ehdi läm-

metä kovin merkittävästi. Palliatiiviset kentät harvoin ovat hyvin pieniä kent-

täkooltaan, vaan ne ovat pikemminkin keskikokoisia tai suuria. Näissä kentis-

sä ei myöskään ollut kiiloja.
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7.3 Esimerkki mittaustarkkuudesta yksittäisessä

hoitokohteessa: eturauhanen

Tarkastellaan vielä lopuksi mittaustuloksia yhden tietyn kohdealueen hoidos-

sa. Kohdealueeksi on valittu eturauhanen, jota yleensä hoidetaan neljän

18 MV:n fotonikentän ns. laatikkotekniikalla. Tässä tekniikassa kohdealuetta

säteilytetään suorilla etu-, taka- ja sivukentillä isosentrisesti. Kentissä harvoin

on kiiloja. Mittaustuloksiin on käytetty lämpötilan, SSD:n ja kenttäkoon kor-

jauskertoimia.
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Kuva 7.7. Eturauhasen hoitokenttien mitattu kenttäannosjakauma.

Tulokset näkyvät kuvassa 7.7. Kuvaajasta nähdään, että mitatut annokset vas-

taavat erittäin hyvin referenssiarvoja, keskiarvo on 0, 6 %, ja 90 % tuloksista

menee ±5%:n virhemarginaalin sisään. Keskihajonta on noussut korkeaksi

muutaman, eli alle kymmenen, mittaustuloksen vuoksi, jotka poikkeavat rei-

lusti refenssiarvoista. Nämä poikkeavat arvot ovat suurelta osin hoitopöydän

alapinnasta mitattuja arvoja tai kiilakenttien mittaustuloksia, sillä tästä aineis-

tosta ei edellä mainittuja ole karsittu pois.



Luku 8

Päätelmät

TAYS:ssa diodimittausten tavoitteena on päästä ±5 %:n tarkkuuteen. Kerä-

tyssä potilasmittausaineistossa oli lähtökohtaisesti varsin paljon hajontaa, mit-

taukset poikkesivat odotusarvoista keskimäärin 3, 1 %, ja jakauman keskiha-

jonta oli 10 %. Tässä työssä potilasmittausaineistosta karsittiin suoraan pois

kiilakentät ja hoitopöydän alta tehdyt mittaukset. Aineiston muokkaukseen

käytettiin teoreettisesti määritettyjä, likimääräisiä korjauskertoimia SSD:lle ja

kenttäkoolle, sekä kokeellisesti määritettyä lämpötilakorjauskerrointa. Tulok-

set parantuivat huomattavasti, korjatun mittausdatan odotusarvoksi saatiin

0, 6 % ja keskihajonnaksi 4, 8 %. Mittaustulosten korjauksessa ei otettu huomi-

oon lineaarikiihdyttimen päivittäistä annosvaihtelua eikä diodien pitkähköstä

kalibrointivälistä aiheutuvaa virhettä.

Karsittuun ja korjattuun mittausaineistoon jäi vielä tuloksia, jotka poikkesivat

yli 5 % vertailuarvoista. Nämä eivät kuitenkaan ole aiheutuneet virheellisistä

hoidoista, vaan mittaustekniikkaan liittyvästä problematiikasta. Diodi tulisi

asetella potilaan iholla mahdollisimman huolellisesti kentän keskiakselille,

mutta aina diodia ei voi laittaa juuri haluttuun kohtaan. Epäsymmetrisissä

kentissä mittauksia tehdään usein puolivarjoalueella, ja SSD voi poiketa an-

nossuunnitelman mukaisesta arvosta monestakin syystä. Kenttäannoksia on

myös voitu vahingossa mitata väärän energia-alueen diodilla. On tiettyjä usein

toistuvia tilanteita, kuten mittaaminen hoitopöydän alapinnalla ja epäsym-

metristen kiilakenttien mittaaminen, jolloin mittaustarkkuudessa ei saavuteta

haluttua tasoa. Itse hoidon tarkkuus on kuitenkin kohdallaan. Näissä tilanteis-
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sa TAYS:ssa käytetty ±5 %:n hyväksyntäraja diodimittauksille onkin liian tiuk-

ka.

Aineiston analysoinnista voidaan päätellä, että mittaustuloksiin aiheutuu sys-

temaattista virhettä, jonka voisi ainakin osittain eliminoida määrittämällä tarvit-

tavat korjauskertoimet diodeille asianmukaisin mittauksin. Lämpötilakorjaus

olisi helppo ottaa käyttöön TAYS:ssa, InViDos-ohjelma voisi skaalata kaikkia

mittauksia automaattisesti jollakin keskimääräisellä lukuarvolla. Tässä tapauk-

sessa olisi hyvä, jos diodin voisi antaa olla ennen mittausta potilaan iholla

tarpeeksi kauan, jotta se ehtisi saavuttaa tasapainolämpötilan. Tietenkin kiire

ja suuri määrä potilaita hoitokoneella ovat rajoitteena, mutta kenties diodin

voisi yrittää kiinnittää potilaan iholle mahdollisimman varhaisessa vaiheessa

ennen säteilytystä. Toinen mahdollinen lisätoimenpide voisi olla todellisen hoi-

dossa toteutuneen SSD:n tarkastaminen hoitokoneen valoasteikon avulla. Esim.

lihavan potilaan vatsa tai isorintaisen potilaan rinta ei välttämättä hoidossa

asetu aina täysin samalla tavalla kuin annossuunnittelukuvauksessa. Tai mit-

taus voidaan tehdä esim. maskin pinnalla. Tällöin SSD voi poiketa suunnitel-

lusta. SSD:n tarkastus voitaisi tehdä vaikkapa vain silloin, kun mittaustulok-

sen huomataan poikkeavan reilusti referenssiarvosta. Todellisen SSD:n avulla

voitaisi mittaustulokseen tehdä korjaus etäisyyden neliölain mukaisesti. Tämä

on kuitenkin mahdollista vain silloin, kun diodi on asetettu kentän keskiak-

selin kohdalle.

Koska diodien kalibrointi on helppo suorittaa eikä se vie paljon aikaa, voisi

myös diodien kalibrointiväliä tarkistaa. Kahden prosentin systemaattinen virhe

diodin annosvasteessa tekee kuitenkin jo varsin paljon, jos mittauksissa py-

ritään viiden prosentin virhemarginaaliin. Joissakin pienemmissä sädehoito-

klinikoissa harrastettu käytäntö, että fyysikko on aina läsnä uuden hoidon

aloituksessa, ei olisi huono myöskään in vivo -dosimetrian kannalta. Fyysikko

voisi suorittaa annosmittaukset, ja poikkeavan mittaustuloksen tapauksessa

virhelähteen voisi selvittää potilaan ollessa vielä hoitopöydällä. Suuremmassa

klinikassa tämä voi kuitenkin olla hankalaa järjestää käytännössä.

Korjauskertoimet ovat diodikohtaisia, ja ne tulisi selvittää mittaamalla jokai-

selle ilmaisimelle erikseen. Korjauskertoimia voidaan määrittää lukuisia ja eri
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tilanteisiin sopivia. Mutta tulisi myös muistaa, että nekin ovat jonkin asteisia

likimääräistyksiä, eivätkä ne yleensä ole toisistaan täysin riippumattomia, ku-

ten usein yksinkertaisuuden vuoksi oletetaan. Siksi helposti käykin niin, et-

tä korjaustoimenpiteeksi tarkoitetulla skaalauksella aiheutetaankin enemmän

virhettä mittaustulokseen, tai sitten samaa asiaa korjataan useaan kertaan. Kor-

jauskertoimien käyttöönotossa varmasti kannattaakin hieman puntaroida kor-

jauksesta saatavaa hyötyä suhteessa sen aiheuttamaan työmäärään.
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