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V teoretické €asti popsat technologii dostupnou v PTC v Praze, popsat moZnosti
planovani protonové 1é¢by se zaméfenim na ozafovaci techniky pro hlavu a krk a
pfitomnost kovovych artefaktii, popsat pouZitou metodu kalibrace CT pfistroje.

Provést kalibraci megavoltaZzniho CBCT zafizeni dostupného v Thomayerové nemocnici
na urychlovaci Siemens Artiste a zaroveii kalibraci planovaciho kV CT pfistroje

na tomtéZ pracovisti pro pldnovani protonové terapie v PTC v Praze.

Pro alespoii jednoho pacienta s kovovymi artefakty v CT obraze v oblasti hlavy a krku
vytvofit ozafovaci plany jak s vyuzitim planovacich kV CT snimkd, tak s vyuZitim
nastavovacich megavoltdZznich CBCT snimkd a tyto plany porovnat v planovacim
systému.

Vytvofit jednoduchy ozafovaci plan pro vhodny fantom o zndmém sloZeni (nebo znamé
materidly vloZené do vhodného média), jak pro kV CT, tak pro MV CBCT snimky
fantomu (material() a spravnost vypoétu davkové distribuce ovefit méfenim.
Diskutovat pfinos MV CBCT snimki pro planovéni protonové 1é€by a navrhnout
konkrétni zpiisoby jejich vyuZiti v klinické praxi.
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Abstrakt

Nedilnou soucésti radioterapie je planovaci CT vysetieni. Kilovoltdzni CT snimky pacientii,
ktefi maji ve svém téle implantovany kov, jsou poznamenany kovovymi CT artefakty. Arte-
fakty vyrazné negativné ovliviuji kvalitu davkové distribuce pfi planovani protonové radiote-
rapie a musi se redukovat. Jednou z metod je vyuziti megavoltazniho planovaciho CT. Cilem
préce je zkalibrovat kVCT Siemens Somatom Emotion Duo a cone beam MVCT zobrazovaci
systém na urychovaci Siemens Artiste Solution, porovnat praktické aspekty obou pristupu a
na zakladé zkonstruovanych kalibra¢nich kiivek vytvorit protonové plany v Proton Therapy
Center Czech, s. r. 0., pacientovi s nddorem v oblasti hlavy a krku a amalgamovymi zubnimi
vyplnémi. Nejveétsi vliv na kalibraci CT mé velikost snimaného objektu, pfitomnost vysoce
denzitnich materialii a volba snimacicho protokolu. Vysledné davkové distribuce kilovoltaz-
niho a megavoltazniho protonového planu se dle o¢ekavani 1isi v oblasti artefaktt o 10-20 %
a dale v oblasti kostnich struktur a vzduchovych dutin (< 10 %). Je-li kalibrace planovaciho

CT verifikovana, kilovoltazni i megavoltazni piistupy k planovani davaji uspokojivé vysledky.

Nazev prace: VyuZiti megavoltdizniho cone beam CT pro pldnovani protonové lécby u paci-
enti s kovovymi implantdaty

Kli¢ova slova: Kovové CT artefakty, MVCT kalibrace, protonova terapie
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Abstract

An integral part of the radiotherapy is a planning CT examination. Kilovoltage CT images of
patients who have a metal implanted in their body are affected with metal CT artifacts. The
artifacts significantly and negatively affect the quality of dose distribution when planning
proton radiotherapy and must be reduced. One of the methods is the use of megavoltage
planning CT. The goal of this thesis is to calibrate the kVCT Siemens Somatom Emotion
Duo and the cone beam MVCT imaging system on the LINAC Siemens Artiste Solution,
compare the practical aspects of both approaches and in the Proton Therapy Center Czech,
s. r. 0, create proton plans based on constructed calibration curves for a patient with a head
and neck tumor and amalgam dental fillings. The size of the scanned object, the presence of
high-density materials and the choice of the scanning protocol have the greatest influence on
the CT calibration. Final dose distributions of the kilovoltage and megavoltage proton plans
differ, as expected, in the area of artifacts (10-20 %) and also in the area of bone structures
and air cavities (< 10 %). If the calibration of the planning CT is verified, the kilovoltage

and megavoltage approaches of planning give satisfactory results.

Title: The use of megavoltage cone beam CT for proton treatment planning for patients with

metal tmplants

Author: Be. Ondriej Koristka
Supervisor: Ing. Tereza Hanusova, KDAIZ FJFI CVUT v Praze
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Uvod

Onkologicka onemocnéni jsou druhou nejcastéjsi pri¢inou tmrti v Ceské republice (24,5 %
vV roce 2019).[1} Pocet obyvatel postizenych malignim nddorem se kazdoroc¢né zvysuje, presto
absolutni tmrtnost na toto onemocnéni diky zvysSujici se kvalité zdravotnické péce od 90.
let v Cesku klesa. Jednou z moznosti, jak pri lé¢bé nadorovych onemocnéni postupovat, je
radia¢ni terapie (déle jen radioterapie). Cilem je zcela vylécit pacienta (kurativni 1é¢ba) nebo
zlepsit jeho kvalitu zivota (paliativni 16¢ba), a to doru¢enim onkologem definované a fyzikem
naplanované déavky ionizujiciho zafeni do pfedem vymezeného cilového objemu (planning
target volume, dale jen PTV) za souc¢asného minimalniho poskozeni okolnich zdravych or-
gani a tkani (organ at risks, dale jen OARs). Radioterapie je zavadéna samostatné nebo
v kombinaci s jinou lééebnou metodou (napt. chemoterapie ¢i hormonoterapie). Mize byt
indikovana pomoci riznych druhti zareni; nejcastéji se jedna o charakteristické zareni nebo
svazek elektrontt (oboje prudokovano pomoci linedrniho urychlovace), gama zafeni radio-

nuklidovych zari¢i nebo svazek ionti urychlenych na cyklotronu.

Hlavnim tématem diplomové prace je planovani externi radioterapie svazkem urychlenych
protont. Na rozdil od obvyklého piistupu k planovani, tj. na zakladé kilovoltaznich (dale jen
kVCT) snimku pacienta, se prace zabyva planovanim na zakladé snimka megavoltaznich
(dale jen MVCT). Prispiva tak k feSeni problému protonového planovani u pacienti, kteri
maji v téle kovovy implantat ¢i jiny kovovy predmeét a jejichz planovaci kVCT snimky by byly
zatizeny tzv. kovovymi artefakty, které mohou byt kontraindikaci k protonovému planovani.

Teoreticka Géast prace popisuje metody kalibrace planovaciho CT se zaméfenim na prak-
tické aspekty stechiometrické kalibrace a rozdily mezi kVCT a MVCT kalibraci (kapitola
1). Dale popisuje techniky protonové radioterapie a postup pii planovani se zaméfenim na
nadory hlavy a krku u pacienti s kovovym materidlem v téle (kapitola 2). Cilem praktické
Casti prace je ve spolupréaci s Proton Therapy Center Czech, s. r. o. (dale jen PTC Czech)
naplanovat lécbu pacientovi s amalgdmovymi plombami a s nddorem v oblasti hlavy a krku,
a to na zakladé MVCT snimki, a plan porovnat s planem na zékladé kVCT snimkovani
(kapitola 4). Planovat se bude pomoci vlastnich kalibra¢nich kiivek CT piistroji, kterymi
jsou kVCT Siemens Somatom Emotion Duo a MV-CBCT na urychlovac¢i Siemens Artiste,

oba v Thomayerové nemocnici v Praze (kapitola 3).



Kapitola 1
Kalibrace planovaciho CT pristroje

Prvni kapitola diplomové prace vysvétluje tilohu vypocetni tomografie (computed tomo-
graphy, déle jen CT) pfi planovani radioterapie. V kratkosti obecné charakterizuje artefakty
ve vypocetni tomografii (dale jen CT artefakt nebo artefakt), zejména p¥ic¢iny jejich vzniku,
projevy na CT snimcich a principy redukce. Podrobnéji se vénuje kovovym artefaktim na
terapie ve srovnani s planovanim terapie fotonové, a predstavuje moznost jejich vyznamného

potlaceni pomoci MVCT snimkovani.

V dalsich ¢éastech se kapitola zabyva teorii kalibrace planovaciho CT; srovnavé rtzné pii-
stupy, popisuje vliv praktickych aspektt na kalibraci kVCT i MVCT a celkové tvori teoreticky
zéklad k tvorbé vlastnich kalibracnich kifivek v praktické ¢asti (kapitola 3).
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1.1 Kovové artefakty na CT snimcich pacienta

1.1.1 Uloha vypocetni tomografie v radioterapii

CT je nedilnou souc¢asti radioterapeutického procesu. At je pacientovi diagnostikovano on-
kologické onemocnéni jakoukoliv zobrazovaci modalitou (magnetické rezonance, scintigrafie,
pozitronova emisni tomografie, diagnostické CT apod.), musi pacient béhem lé¢ebného pro-
cesu (v piipadé fotonové i iontové terapie) podstoupit tzv. planovaci CT vySetteni. Planovaci

CT ma v radioterapii 2 zakladni dlohy:

1. vytvorit 3D anatomicky model pacienta, na jehoz zakladé se definuje hranice téla a
konturuji se PTV a OARs,

2. poskytnout na zakladé Hounsfieldovych jednotek (tj. skdlovanych CT ¢isel, dale jen
HU) prostorovou distribuci elektronovych hustot,! kterd tvori jeden ze zakladnich

vstupti do algoritmu pro vypocet davkové distribuce v téle pacienta.

Planovaci CT snimky se porizuji s pacientem indexovanym v poloze pro 1é¢bu. CT pfistroj

musi byt zkalibrovan? s lééebnou jednotkou, na kterém bude probihat vlastni ozafovani.

1.1.2 Artefakty ve vypocetni tomografii

CT artefaktem se nazyva jakykoliv nezadouci rusivy prvek v rekonstruovaném CT obrazu,
ktery zhorsuje jeho kvalitu ve smyslu nepresné interpretace anatomické struktury. Jedna se
o nesoulad mezi rekonstruovanymi hodnotami CT ¢isel a hodnotami, které skutecné odpo-
vidaji zeslabovacim koeficientim tkéani, pres néz fotonovy svazek prochéazi. Artefakty maji
na CT obrazu mnoho podob (pruhovéni, stinovani, kruhovani apod.) a pfi¢iny jejich vzniku
jsou spojeny s povahou fyziky (napf. Poissontv um), limitem soucasnych technologii (napf.
artefakty spojené s vlastnostmi detektorti), fyzickymi vlastnostmi pacienta (napt. pohybové
artefakty) a v nékterych piipadech i neoptiméalnim nastavenim techniky ¢i stafim instru-
mentace. Kvili mnoha malym a bezvyznamnym nepiesnostem by se za CT artefakt méla
teoreticky povazovat vétsina pixeli v CT obraze, v praxi je ale nutné vzit v ivahu pouze vy-

razné struktury, které zdsadné disinterpretuji vysledny obraz a ovliviiuji radiologicky vykon.

Moy

V diagnostice mohou CT artefakty zapfi¢init nepfesné ¢ mylné urcéeni diagnézy nebo

zastinit patologickou strukturu. V radioterapii rozdily mezi teoretickymi a skuteénymi HU

LP#i protonové terapii planovaci systém vychazi z brzdnych schopnosti materialii, které se vypoéitaji pomoci Bethe-Blochova,
vztahu (viz sekce 1.2.2), tudiz prostorova distribuce elektronovych hustot je stejné dulezita. N&které planovaci systémy pro

protonovou terapii konvertuji CT ¢&isla na fyzikalni hustoty.

2Kalibraci se mysli definice ptevodni kiivky mezi hodnotami HU a elektronovou hustotou (v piipadé fotonové terapie) nebo

hodnotami HU a brzdnou schopnosti & fyzikalni hustotou (v p¥ipadé protonové terapie), viz sekce 1.2.
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zpusobi chybu ve vypoc¢tu déavkové distribuce, nebot planovaci systém vyuziva k vypoctu
davky informaci o elektronové hustoté, kterd je pfimo svédzané s hodnotou HU. V mnoha
pripadech jsou artefakty zavazné natolik, Ze je pred zapocetim planovani terapie zadouci

jejich redukce.

Metody pro potlaceni artefaktii se déli na prevencni a korekéni. Prevenéni metody spoci-
vaji ve vhodné optimalizaci nastaveni technickych a fyzikalnich parametrii snimani vzhledem
k oblasti zdjmu vySetien{ a t&lesné charakteristice pacienta® (napéti, proud v trubici, pitch
faktor, tloustka fezu, kolimace svazku apod.). Mezi preven¢ni metody lze zaradit také aplikaci
fixa¢nich pomtucek, které omezuji pohyb pacienta béhem sniméni, nebo spravnou instruktaz
pacienta. Korekéni metody jsou zalozeny hlavné na pocitacovych algoritmech; velmi casté
jsou iterativni metody s mnoha nastavitelnymi parametry, které mohou selektivné zvyraz-
nit ¢i potlacit tu ¢i onu ¢ast dat. Ve fotonové radioterapii je bézna také korekce postupem
rucni konturace (viz sekce 1.1.4). Podrobnym popisem artefaktt, jejich pfi¢inami, délenim a

moznosti redukce se zabyva napf. publikace [2].

1.1.3 Kovové artefakty na terapeutickych kVCT snimcich

Kovové artefakty se fadi mezi artefakty vyvolané charakteristikou pacienta. Pfitomnost
kovu v téle ma mnoho pri¢in — kloubni endoprotézy, chirurgické klipy, zubni vyplné apod.
Kovy maji oproti anatomickym tkanim vyrazné vyssi protonové ¢&islo, proto je charakter
fotonovych interakci v téchto materidlech odlisny. Pouzitim standardntho kVCT pii planovani
radioterapie se u mékké tkané a kovu lisi zejména zastoupeni interakce fotoelektrickym jevem,
které roste se ¢tvrtou mocninou protonového ¢isla. Kovovy material tak zptsobuje vyrazné
snizeni az uplné zablokovani transmise fotonového zatfeni v urc¢itém sméru a v CT obraze

vznika tzv. kovovy artefakt, ktery byva vétsinou slozenim nésledujicich degradact:

e tvrdnuti svazku v dusledku zablokovani fotont kovovym materialem,
e Poissonuv Sum v dusledku nizkého poc¢tu fotont na detektoru a

e aliasing v diisledku nedostateéného navzorkovani rozhrani kovové hrany a okolni tkaneé.

Diky svému charakteru zasahuji kovové artefakty i do vzdalenénsjich oblasti obrazu a nenf
vyjimkou, Ze je postizen cely CT sken. Jsou tak chybné ur¢eny nejen HU v objemu kovu, ale

zkreslené jsou i hodnoty HU prilehlych anatomickych struktur.

3Prevenéni metody se tykaji hlavné oblasti radiodiagnostiky. V radioterapii je obvykle pfednastaveno pouze nékolik naka-

librovanych ozafovacich protokoli s pevné danymi parametry.
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Obr. 1.1: CT obraz panevni oblasti s kovovymi artefakty zptisobenymi kycelnimi ndhradami

(vlevo) a tyz obraz po MDT iterativni eliminaci artefakti (vpravo). Prevzato z [3].

1.1.4 Redukce kovovych artefakti na kVCT snimcich

Preven¢ni metody pro potlaceni kovovych artefakti obvykle selhavaji, proto se artefakty
eliminuji vyhradné korek¢nimi metodami. V praxi se pouzivaji iterativni techniky zaloZzené na
odhadu zeslabovaci charakteristiky daného materialu a jeho konkrétniho umisténi. Korekce
na tvdnuti svazku musi byt jesté doplnény filtraci Poissonova Sumu. Préce [3] a [4] po fadé
predstavuji iterativni techniky MDT (Metal Deletion Technique) a IMAR (Iterative Metal
Artifact Reduction), které pridéluji projekcim v blizkosti kovovych artefakt nizsi vahové
faktory. Konkrétné MDT nejprve rekonstruuje veskera data z projekci pro hruby odhad a

nasledné jej iterativné zpfesiuje pouze pomoci projekei bez pritomnosti kovi (obr. 1.1).

Kovové artefakty jsou pro kvalitu obrazu natolik destruktivni, Ze ve vétsi ¢i mensi mite v
CT obrazech pfetrvaji i po aplikaci korekénich algoritmu (viz obr. 1.1). V radioterapeutické
klinické praxi je béznym postupem manualni korekce artefaktii. V planovacim systému se
na CT snimcich vyznadi oblasti zdjmu (region of interest, dale jen ROI), které zahrnuji
kovovy materidl a mista postizena artefakty, a nasledné se hodnoty HU v téchto oblastech
ruc¢né predefinuji (obr. 1.2). Planovaci systém méa pro tento tcel k dispozici knihovnu HU

pro vétsinu anatomickych tkani i nékteré umélé materialy.

Predefinovanim ROI jsou sice artefakty dobte potlaceny, ale prostorova distribuce elektro-
novych hustot, dilezita jako vstup do algoritmu pro vypocet davky, je v upravenych mistech
pouze aproximovana. Tato aproximace je vétSinou dostatecna pro fotonovou terapii, ale v
ptipadé terapie protonové dostateéna byt nemusi (viz sekce 1.1.5). Dalsim problémem, ktery
muze pii postupu manualni korekce nastat, je uplna ztrata informace o elektronové hustoté
kovového materialu. Casto se k vyrobé implantati pouziva smés kovi, jejiz presné slozeni
nemusi byt znamo, a protoze vSechny kovy obecné silné zeslabuji fotonovy svazek, jejich
HU presahuji na standardnim kVCT pfistroji horni limity skaly HU nastavené vyrobci (tj.
ptiblizné od —1000 do 3000). VSem je tudiz pridélena stejna (nejvyssi mozna) hodnota a

jsou od sebe vzajemné neroznatelné.
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Obr. 1.2: CT obraz péanevni oblasti zatizeny kovovym artefaktem (zpusobenym ky¢elnimi
nadhradami) nahrany v planovacim systému Eclipse (vlevo), tyZz obraz po manuélni korekci
artefakt predefinovanim HU hodnot vybranych anatomickych struktur (vpravo). Pievzato

z autorovy bakalarské préce.

Préce [5] v této souvislosti zkouma, zda rozsifena skala CT ¢isel (tzv. extended CT range)
muze lépe urcit elektronovou hustotu kycelni nahrady. Dostupna skala CT ¢isel se vydéli fak-
torem 10, ¢imz se rozsah HU dostéva do intervalu cca (—10000; 30 000). Kovové metarialy o
hodnotéach az pres 20 000 HU tak jsou charakterizovany vlastni hodnotou HU. Dalsi vyhodou
je dobra geometrickéd rozeznatelnost kovu od blizkého okoli, ovSsem za cenu ztraty kontrastu
napii¢ celym CT snimkem. Méfeni v praci [5] bylo provedeno pro 3 nejbé&znéjsi materialy
(titan, nerezova ocel a slitina kobaltu, chromu a molybdenu) na pfistroji Siemens Somatom
4Plus. Bez pouziti rozsitené skaly HU dosahly vSechny 3 materidly maximéalni hodnoty 3071
HU a jejich vypocitané elektronové hustoty se tak od skuteénych hustot lisi v fadu desi-
tek az stovek procent. Extended-CT (kalibrované stechiometrickou metodou, viz sekce 1.2.2)
pritazuje 7300 HU pro titan, 12800 HU pro nerezovou ocel a 14 800 HU pro slitinu kobaltu,
chromu a molybdenu. Nespojitost na obr. 1.3 ale doklad4, Ze vypocitané elektronové hustoty
materialii se od téch teoretickych presto vyrazné lisi, a to zejména kvili nepfesnostem pii
urceni interakénich koeficientii ve stechiometrické kalibraci, které jsou zpusobeny silnym ze-
slabenim kovii. Préace [5] uzavira, Ze metodu extended CT range lze pouZit pouze v piipadé,
ze je CT schopno potlacit silné tvrdnuti svazku. Prinos metody ale spoc¢iva v kvalititativnim
rozpoznani kovového materidlu; prestoze nelze spolehlivé pritadit elektronovou hustotu dané
HU hodnoté, 1ze diky velkym rozdilim HU mezi jednotlivymi kovy nastavit rozmezi hod-
not a priradit je danym materialim. Nésledné muze probéhnout ru¢ni konturace a prirazeni

tabulkové elektronové hustoty.
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Obr. 1.3: Stechiometrické kalibrace pfistroje Siemens Somatom 4Plus pro vyzkum vlivu rozsi-
fené skaly CT ¢isel na presnost uréeni HU kovovych implantati. Teoretické hodnoty relativni

elektronové hustoty neodpovidaji hodnotam vypocitanym z namérenych HU. Prevzato z [5].

1.1.5 VlIiv kovovych artefaktii na kVCT protonové planovani

KVCT poskytuje dobré rozliseni mékké tkané, které je klicové pro spravné zakresleni PTV
a OARs, a zaroven umoznuje planovacimu systému vypocitat dosah protonového svazku v
zavislosti na heterogenitach anatomickych struktur. V klinické praxi se proto vétSina ra-
dioterapeutickych plant pro protonovou (i fotonovou) terapii pfipravuje pravé na zéakladé
kVCT snimki. Pokud jsou ale kKVCT snimky ovlivnény kovovymi artefakty, je pacientova
anatomické informace zkreslena a vypocet dosahu protonového svazku je zatizen nejistotou,

coz muze zpusobit zavazné chyby ve vypoctu davky v ozarovacim planu.

V pripadé protonové terapie nabyva nejistota mnohem vétsiho vyznamu nez v pripadé te-
rapie fotonové. Fotonové zafeni je zeslabovano exponencialné a chyby v urceni elektronovych
hustot z nepfesnych HU a nésledné nepfesnosti v dévce nejsou tak kritické (napf. prace [6]
uvadi, ze chyba 100 HU zpiisobi chybu v davee < 1 %).

Protony ztraci svou energii ve tkani prevazné nepruznymi srazkami s elektrony az do
uplné ztraty energie; depozice energie se s rostouci hloubkou ve tkani zvySuje a dosahuje
maxima v oblasti tzv. Braggova piku (déle jen BP), za nimz prudce klesa a jehoZ poloha
zavisi na pocatecni energii svazku (podrobnéji viz sekce 2.1). Mirnéjsi nartast davky pred
dosazenim BP a nulovi vystupni davka primérniho svazku vede ve srovnani s fotonovou
terapii (predepsané davce na PTV) k niz§imu ozafeni OARs a vétsinou k lepsi konformité
davkové distribuce, na druhou stranu stejna nejistota v uréeni HU vede k mnohem fatalnéjsi

chybé v urceni davky.
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fotonovou. Casto jsou natolik rozsahlé nebo zavazné, ze protonova léc¢ba vibec nepripada
v uvahu. Nepfesnym urc¢enim HU anatomickych struktur v téle pacienta jsou nepiesné sta-
noveny elektronové hustoty téchto struktur, a jejich dopocitana brzdna schopnost je tudiz
nespravna. Brzdné schopnosti jsou dillezitym parametrem pro vypocet davkovych distribuci
a jejich chybné stanoveni se v praxi projevi v rozdilu skute¢ného dosahu protonového svazku

od dosahu odpovidajicimu realné anatomii.

Ze zavéru prace |7, ktera srovnava kVCT plany zalozené na snimcich s kovovymi artefakty
(zpisobenymi oboustrannou ky¢elni protézou) s plany zalozenymi na téch samych snimcich
s redukovanymi artefakty, a to pro protonovou, elektronovou i fotonovou terapii, vyplyva, ze
zejména pro protonovou terapii muze dojit k vyznamnému podzéaieni PTV a prezareni OARs
a ostatnich zdravych tkani, proto je nutné artefakty pred terapii potlacit. Autori prace na-
vrhuji smoothing-plus-scaling technikuﬂﬁ ktera je nezavisla na typu kovového artefaktu (od
artefaktii zptisobenych fixaénimi pomtckami mimo télo pacienta pfes amalgdmové plomby
a kloubni protézy aZ po brachyterapeutické nastroje), a zkoumaji jeji dozimetricky vliv.?
Jako subjekt byl vybran pacient s oboustrannou kycelni protézou. Planovaci systém CMS
XiO (Elekta) mél k dispozici 2 sety CT dat (pfed kovovou supresi a po ni) a do obou sérii
snimkii byl zakreslen fiktivni nddor kulovitého tvaru a kritické organy. CT ¢isla se konver-
tovala na elektronové hustoty podle klinicky pouzivané kalibra¢ni kfivky. Do stfedu tumoru
byla naplanovana davka 1000 cGy (energie protont 150 MeV). Pfi ndbéru obou sad dat byly
aplikovany stejné ozafovaci parametry a pouZity stejné modulatory a kompenzatory. Uhly

svazkl byly zvoleny tak, aby nedoslo k prfimému ozafovani implantatu.

V praci |8] autofi na hlavovém a panevnim fantomu zkoumali vliv kovovych artefakta na
dosah protontu pfi pouziti ocelovych, titanovych a wolframovych vlozek. U hlavového fantomu
s wolframovou vlozkou naméfili o 3,5 % mensi dosah svazku prochézejiciho skrz kov nebo
jeho okolim oproti referenénimu pripadu bez vlozky. U panevniho fantomu s ocelovou vloz-
kou naméfili az o -18 % (L-L) a +8 % (A-P) rozdilny dosah. Pro svazky mimo kovové vlozky
byla chyba okolo 1 % (L-L) a 3-6 % (A-P). Prace uzavira, Ze orientace svazkii béhem iontové
terapie by mély byt voleny tak, aby neprochézely kovem nebo jeho okolim. To ovSem ¢asto
neni plné realizovatelné, jednak kvuli pripadnému velkému rozsahu artefaktového postizent,
jednak kvili ochrané OARs, ktera vylucuje definovat svazky v uréitych smérech (napft. oza-
fovani prostaty u pacienta s kyc¢elnimi nahradami; v A-P sméru se nechazi mocovy méchyr

a rektum, v L-L sméru jsou protézy).

4K analyze piesnosti CT &isel se vyuzil vodni fantom s kobaltovou-chromovou-molybdenovou ty&i. Snimky fantomu pied po-
uzitim algoritmu na ostranéni vzniklych kovovych pruht se porovnaly se snimky po poziti algoritmu. Metodou bylo verifikovano,

ze kovové artefakty lze odstranit, aniz by se zvysil Sum.
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1.1.6 MVCT jako nastroj redukce kovovych artefakti

Klasické metody pro redukci kovovych artefakti na kVCT ¢asto selhavaji nebo jsou pro
ucely planovani protonové terapie nedostate¢né. Algoritmy popsané v [3, 4, 7] a dalsich
¢lancich nezarucuji zadanou pfesnost, ru¢ni konturace pouze hrubé aproximuje skute¢nou

anatomii a je u protonové terapie nepouzitelna, rozsiteny rozsah CT ¢isel ] také neni idelni.

Vyzkumy prokazuji, Ze u pacientii s kovovymi artefakty se vhodnou alternativou k plano-
vani protonové terapie na zakladé kVCT snimki jevi planovani na zakladé MVCT snimkii.
Pouzitim MVCT lze kovové artefakty podstatné redukovat bez nutnosti korekce konturovéa-
nim ¢ jinou post-processingovou operaci, jelikoz fotonové zareni o energii v fadu MeV neni
kovovymi implantaty vyrazné zeslabovano jako v pripadé kVCT. Nevyhodou je vyznamna
redukce kontrastu mékké tkané, ktery je dilezity pro konturovani PTV a OARs. Nékteré
prace (viz dale) zkoumaji také hybridni pfistup v podobé kombinace kVCT a MVCT.

Prace [9] odpovida na otazku, zda lze planovanim na zdkladé MVCT bezartefaktovych
snimku redukovat nejistoty v dosahu svazku. Mérenim na fantomu se v prvni fazi ziskala
zakladni data bez nejistot v dosahu zpusobenych pohybem pacienta ¢ deformaci organii.
Plastovy fantom 30x15x7 cm?® naplnény ryZovou moukou obsahuje celkem 6 véalcovych dutin
pro vlozky — 4 z tkanové ekvivlentnich materiali (kortikalni kost, plicni tkan, tukova tkan,
pevna voda), 1 rtutova a 1 prazdna (vzduch). Byly pofizeny celkem 3 sady obrazt — MVCT na
TomoTherapy Hi-ART II unit, kVCT na Picker PQ2000 a referen¢ni bezartefaktova kVCT
sada na Picker PQ2000 po vyjmuti rtutové vlozky. V druhé fazi se pracovalo se snimky
pacienta s nadorem prostaty a kycelni nahradou, ktery byl ozafovan na TomoTerapy unit.
KVCT snimky byly pofizené pii planovani terapie a MVCT snimky (E = 3,5 MeV) béhem

nastavovani pacienta pred zahajenim ozarovani (obé sady dat v rameci 1 tydne).

V prvni ¢asti prace [9] byl vytvorfen plan A na zakladé snimka fantomu bez rtutové
vlozky, davkova distribuce se prepocitala do vodniho fantomu a referencni dosah svazka® byl
stanoven jako vzdalenost povrchu fantomu od 90% izodozy. Poté se vSechna pole planu A
zkopirovala na novy plan B, jehoz zédkladem jsou CT snimky pofizené v piitomnosti rtutového
valce ve fantomu, a tudiz jsou s kovovymi artefakty. Na artefakty byly pfed samotnym
planovanim aplikovany softvérové korekce. Davkové distribuce se prepocitala do vody jako v
pripadé planu A. Stejnym postupem se vytvoril jesté plan C, a to na zakladée MVCT snimki
v pfitomnosti rtutové vlozky. MVCT snimky nebyly upraveny jako u planu B. Pozorované
rozdily mezi dosahy svazkii v planech B a C ve srovnani s planem A jsou na obr. 1.4. Odecet
dosahu v planu A od dosahu v planu B ukazuje podhodnoceni dosahu B o 2-3 mm, odecet

dosahu v planu A od dosahu v planu C ukazuje nadhodnoceni dosahu C o 2-3 mm.°

5Pouzilo se jedno boéni a jedno zadni ikmé pole, obé se stejnou vahou a orientaci svazku mimo kov.

SPodhodnoceni ,,B-A“ a nadhodnoceni ,,C-A“ bylo potvrzeno i detailni 3D analyzou pomoci DTA histogramt 90% izodoz.
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Obr. 1.4: Rozdily v dosahu svazki (AR) jako funkce vzdalenosti od osy v pFedozadnim sméru.
Vlevo pro bo¢ni pole, vpravo pro zadni Sikmé pole. KVnm = kV snimek bez pritomnosti kovu,
KVe = kV snimek s opravenymi kovovymi artefakty, MVm = MV snimek s pfitomnosti kovu.

Prevzato z [9].

Srovnatelnych podminek mezi kV pristupem s upravenymi artefakty a MV pristupem je
dosazeno za téch nejlepsich podminek pro kVCT — je znama presnéd kompozice fantomu a
artefaktové korekce tak maji malou nejistotu. Proto lze predpokladat, ze odhad dosahu pro-
tonového svazku v komplexni anatomii pacienta bude presnéjsi s vyuzitim MVCT. V druhé
¢asti prace [9] tak byly zkonstruovany 3 pacientské plany” — prvni na zaklads kVCT snimku
zatizenych artefakty, druhy na zdakladé kVCT snimki s redukovanymi artefakty metodou
konturace a tieti na zakladé kombinace kVCT a MVCT (tzv. hybridni planovani). Hybridni
medota vyuzivd kVCT snimky pro zakresleni kontur mékkych tkani a MVCT snimky pro za-
kresleni kontur protézy a pro vypocet davkové distribuce.® Obr. 1.5 ukazuje srovnani plant;
nejistoty v dosahu byly pro vSechny 3 plany stanoveny po prepocitani do vodniho fantomu.
Z rozdili mezi dosahy pro zadni $ikmé pole na obr. 1.6 (vlevo) je vidét, Ze plan zaloZzeny
na kVCT snimcich s neredukovanymi artefakty oproti planu zalozeném na MVCT snim-
cich systematicky podhodnocuje dosah o 5-12 mm (teckovana ¢ara). Priblizné o polovinu
mensiho podhonoceni lze dosahnout aplikaci artefaktovych korekei (plna ¢ara). Maly rozdil
v dosahu mezi plany zalozenych na korigovanych a nekorigovanych kV snimcich v pripadé
bo¢niho pole, jak ukazuje obr. 1.6 (vpravo), je odrazem minima artefaktovych pruhi v cesté
svazku (viz obr. 1.5). V porovnani s planem zalozenym na MVCT snimcich plan zaloZeny na

korigovanych kVCT snimcich systematicky nadhodnocuje pozadovany dosah az o 12 mm.

Jelikoz v oblasti blizko protézy (zadni sikmé pole) je dosah podhodnocovan a v oblasti
vzdélené od protézy (boc¢ni bole) je nadhodnocovan, nelze pouzit jednoduchou aditivni nebo

multiplikativni korekei. Prace [9] ukazuje, Ze planovani zaloZené na MVCT snimcich se jevi

"Plany obsahuji 2 pole tak, aby neprochézela p¥imo ptes ky¢elni nahradu. Zdravou ky¢li prochéazi boéni svazek a na strané

protézy je zadni Sikmy svazek (oba se stejnou vahou).
80brazy byly koregistrovany pomoci algoritmu v planovacim systému Eclipse (Varian) — pixel-by-pixel image rgistration

algorithm. Kontury meékkych tkani zaznacené na kVCT snimcich byly zkopirovany na MVCT snimky. Pro vypocet davkové

distribuce bylo uzito Pencil Beam algoritmu pro protonovy svazek.
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jako prijatelna alternativa ke klasickému planovani na kVCT snimcich, a to jako alternativa o

prinejmensim stejné presnosti. Hybridni metoda je ve srovnani s manualni korekei artefaktii

méné pracna a presnéjsi.
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Obr. 1.5: A — kVCT snimky pacienta s neupravenymi artefakty. B — davkova distribuce
vypocitana na zakladé snimki A (bilé hrany ukazuji orientaci poli). C — kVCT snimky
pacienta s korigovanymi artefakty. D — davkova distribuce vypocitana na zakladé snimki

C. E — MVCT snimky pacienta. F — davkova distribuce vypocitand na zakladé snimki E.
Prevzato z [9].
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Obr. 1.6: Rozdily v dosahu svazki (AR) jako funkce vzdélenosti od osy v predozadnim

sméru. Vlevo zadni §ikmé pole, vpravo boéni pole. Prevzato z [9].
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1.2 Teorie kalibrace planovaciho CT

Jak bylo popsanéano v kapitole 1.1.1, planovaci CT vySetieni je nedilnou soucasti radiote-
rapeutického procesu, mj. kvili zohlednéni nehomogenity tkédni pacienta pti vypoctu davkoveé
distribuce. Zakladnim vstupem do vypocetniho algoritmu je 3D mapa elektronovych hustot
(fotonova terapie) ¢ brzdnych schopnosti (protonova terapie), pomoci niz lze uréit zeslabeni
fotonového svazku nebo dosah protonového svazku v zéavislosti na anatomickych strukturéch,
kterymi svazek pii ozafovani prochazi. Tato 3D mapa je ziskdna z HU na planovacich CT
snimcich pacienta, proto je nutné zobrazovaci systém zkalibrovat, tj. urcit kalibra¢ni kiivku,

tj. uré¢it prevodni vztah mezi brzdnou schopnosti ¢i elektronovou hustotou a HU.

1.2.1 Kalibrace pomoci fantomového méreni HU

Fotonova terapie v klinické praxi standardné vyuziva technicky jednoduchou kalibraci,
ktera je zalozené na experimentélnim naméreni HU fantomu. Takovy fantom obsahuje vlozky
s tkanové ekvivaletnimi materialy, jejichZz elektronova hustota je garantovana vyrobcem. Na
CT pfistroji, jenz prochazi kalibraci, se fantom nasnimé a znamé elektronové hustoty vlozek
se sparuji s HU. Kalibra¢ni kiivkou pak nazyvame zéavislost namérenych HU na elektronové

hustoté tkanovych nahrad.

Realna tkan mé vsak oproti fantomovému vzorku vzdy mirné odlisné slozeni a strukturu,
proto tato metoda neni zcela presnd.” Prace [6] piesto konstatuje, Ze ve fotonové terapii
neni finalni davkova distribuce diky statistickému chovani svazku vyrazné ovlivnéna. Jinak
je tomu ale u protoni — nepfesnosti zpusobené kalibraci metodou experimentalniho méreni
fantomovéach vlozek by dévkovou distribuci mohly ovlivnit podstatné, a je tudiz potieba

presnéjsi kalibrace. Obecné uznavanou metodou je kalibrace stechiometricka.

1.2.2 Stechiometricka kalibrace

,Klasickd“ kalibrace popsana v predchozé sekci neni idealni, nebot chemické sloZzeni né-
hrady se od slozeni skutecné tkané lisi. Stechiometricka kalibrace vyuziva vypoctu HU tkani
na zakladé znalosti jejich presného prvkového slozeni — vychézi z parametrizace hodnoty HU

jako funkce atomovych ¢isel prvka daného materialu.

Zéakladem kalibrace je méfeni HU tkanové ekvivalentnich materiéli ve fantomu, jejichz
chemické slozeni garantuje vyrobce. Fantom se nasnima C'T piistrojem, ktery prochazi kalib-

raci; jeho CT obraz reprezentuje prostorovou distribuci zeslabovacich koeficienti. Skalované

9Kalibrace zaloZena na méfeni skuteénych tkani je technicky naro¢na. ,Mrtvé“ tkané& mimo lidské télo maji navic mirné

odlisné radiologické vlastnosti nez tkané ,zivé“.
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HU pro tkanoveé ekvivalentni material ¢ lze zavést jako

HU, =1000- 2 = 1000 - 17! (1.1)

7 Y
w

rel

kde p; je zeslabovaci koeficient materialu ¢, p,, je zeslabovaci koeficient vody a ]

téchto koeficient, tj. relativni koeficient zeslabeni materialu ¢ vici vodé. Z namérenych HU se

je pomeér

metodou linearni regrese vypocitaji koeficienty A, B a C', které po fadé reprezentuji prispévek
k zeslabeni z interakce fotoefektem, koherentnim rozptylem a Comptonovym rozptylem:

HU; =1000 - i = A p i Z32 4 B p 1t Z56 4 ¢ pret | (1.2)

K3 K3

kde p.r je relativni elektronova hustota vici vods a Z;, Z; jsou efektivni protonova &isla

rel __ IOlNgZ > 3,62 1/3762 5 1,86 1/1786
Pe; _W7 Z; = <Z>\ij ) , Z¢—<Z/\ij ) ,

kde p; je hustota materialu i, Ny, je pocet elektronti na jednotku objemu materialu , p,, je

hustota vody, Ny, je pocet elektronii na jednotku objemu vody a

Wil ; Wil
N = NiZi %5
e

kde w; je hmotnostni podil, Z; je protonové ¢islo a A; je nukleonové ¢islo ¢asti j, ze které

je element ¢ slozen a
_ w;Z;
Ny, = Na - Z TJ 3
j
kde N4 je Avogadrova konstanta.
Jakmile jsou pro kalibrovany CT pfistroj znamy parametry A, B a C, 1ze do vztahu (1.2)

dosadit elektronové hustoty a efektivni atomovéa ¢isla libovolného poctu tkani a vypocitat
jejich HU. Vypocet davkové distribuce u fotonové terapie vychazi z informace o elektronové
hustoté a kalibrace je tak dana kiivkou, ktera prevadi HU na elektronovou hustotu materialu.
Protonova davkova distribuce vychézi z informace o brzdné schopnosti materialu, proto je

nutné elektronovou hustotu prepocitat dle Bethe-Blochova vztahu

rel __ _rel In [2 mec2ﬁ2/([f/(1 B 62)) B 52]
P P 2me B (1, (01— 5%) — 57

(1.3)

kde m.c? je klidova hmotnost elektronu, 3 je rychlost protonu viiéi rychlosti svétla a I, I,
jsou po fadé stfedni ionizacni energie tkané a vody. Kalibrace je pak dana kiivkou, ktera

prevadi HU na brzdnou schopnost materialu.'®

10Ng&které planovaci systémy vyzaduji kalibraéni kiivku jako zavislost fyzikalni hustoty na HU.
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Tab. 1.1: Métené HU,, a teoretické HU, a vypocitané relativni elektronové hustoty a brzdné

schopnosti pro 6 tkanové ekvivalentnich materiala. Prevzato z tab. 2 v [10].

Material Prislusna tkan HU,, HU, pr¢ pre

AP6 tuk 856 865 0,885 0,907
voda 1000 1000 1,000 1,000
MS/SR4 sval 1027 1029 1,049 1,079
IB/SR1 vnitini kost 1214 1179 1,123 1,145
TSK/SR1 kostra 1466 1440 1,259 1,257

HB/SR4 vnéjsi kost 1783 1791 1,386 1,352

1.2.3 Srovnani klasické a stechiometrické kalibrace

Jeden z cili préace [10] je porovnat rozdil kalibraci popsanych v pfedchozich kapitolach.
Nameérili se hodnoty HU 6 rtiznych tkanoveé ekvivalentnich materiali o znamém chemic-
kém slozeni (tab. 1.1) na CT pfistroji GE 9000 pti napéti 120 kV. Namérené hodnoty byly
dosazeny do vztahu (1.2), linearnim regresnim fitem uréeny koeficienty A = 1,227 - 1075,
B =4,285-10"%* a C = 0,5 a nasledn& dopo¢itany teoretické HU danych materiali. Rela-
tivni brzdné schopnosti se dopocitaly pro energii protoni 219 MeV. Porovnani namérenych a
teoretickych HU ukazuje obr. 1.7. Nasledné byly dle vztahi (1.2) a (1.3) dopo¢itany hodnoty
HU a hodnoty relativni brzdné schopnosti pro 35 lidskych tkani (seznam véetné prvkového
slozeni je uveden v tab. 4 v préci [10]). Stechiometrické kalibrace je déna zavislosti rela-
tivni brzdné schopnosti na hodnotach HU, resp. jejim prokladem vhodnym fitem. Kalibrace
urcend kiivkou A na obr. 1.8 kombinuje linearni fit pro plieni tkan (0 < HU < 850), pro
méekké tkane (1023 < HU < 1060) a pro kosti (HU > 1060). Data pro tukovou tkan byla
linedrné napojena na plicni fit v oblasti (850 < HU < 930) a na orgénovy fit v oblasti (930
< HU < 1023). Z obr. 1.8 je vidét, ze hodnoty pro tkanové nahrady se podstatné lisi a
nedavaji prilezitost pro kompaktni regresni fit. Kalibrace zalozena na aproximaci tkani tka-
noveé ekvivalentnimi materialy tak zavisi na konkrétnich pouzitych materidlech a muze vést
k raznym kalibra¢nim kfivkam (viz kfivky B a C pro rizné kostni nédhrady na obr. 1.8).

Stechiometricka kalibrace A je dobfe definovana.

Lepsi vlastnosti stechiometrické kalibrace verifikuje méfené a simulovana radiografie bio-

logického vzorku. L1

Pti priicchodu protont o energii 219 MeV skrz ovéi hlavu se integralné
radiograficky naméfila relativni brzdné schopnost. Vysledkem je 2D matice dat. Hlava se né-
sledné nasnimala na kalibrovaném CT pfistroji a HU byly transformovany podle vztahu (1.3)
na relativni brzdnou schopnost. Integraci brzdné schopnosti ve sméru protonového svazku
pres cely objem hlavy byla simulovana protonova radiografie. Vysledkem je opét 2D matice

dat. Nepfesnost v kalibraci se projevi jako odchylka mezi méfenou a simulovanou radiografii,
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tj. jako odchylka mezi daty v maticich. Srovnanim téchto odchylek pro kalibraci A, B a C z

grafu 1.8 vyplyvéa, Ze stechiometrické kalibrace je nejpresnéjsi (viz tab. 5 v praci [10]).
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Obr. 1.7: Naméfené HU versus vypocitané HU podle vztahu (1.2) pro tkanové ekvivaletni

materialy z tab. 1.1. Pfevzato z [10].
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Obr. 1.8: Stechiometrickd kalibrace zaloZena na chemickém sloZeni skutecné tkané (A), ka-
librace zaloZena na aproximaci tkanové ekvivalentnimi materialy (B,C). Hvézdicky znadi

hodnoty pro tkané, ¢tverecky znaci hodnoty pro nahrady. Prevzato z [10].
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1.3 Praktické aspekty kalibrace kVCT pri planovani pro-

tonové terapie

Zasadni limitace stechiometrické kalibrace spoc¢iva ve fundamentalni odliSnosti protono-
vych a fotonovych interakci v latce. Z rozboru nepfesnosti, které jsou timto do procesu
transformace zavadény, lze pro vétsinu praktickych aplikaci ucinit zavér, ze relativni chyba
vysledné protonové davkové distribuce planované na kVCT snimcich je do 3,5 % na hlading
spolehlivosti 95 %.112]

Dalsi nejistoty jsou spojené s uzivatelskym nastavenim, typem CT pfistroje nebo zpraco-
vanim dat. Presnost kalibrace se odviji hlavné od presnosti stanoveni finalni elektronové hus-
toty; vysoka CT ¢isla mohou v zavislosti na typu CT piistroje vykazovat az 10% odchylky,[l?’]
hodnoty HU homogenni struktury se mohou na témze CT piistroji pro stejné skenovaci pa-
rametry lisit az o 3 %101 4 roli mize hrat také umisténi materidlu v rameci fantomu nebo
parametry sniméni.2 Provadeéna kalibrace se tak nezbytné musi vztahovat ke konkrétnimu

CT pristroji a parametry sniméni musi byt stejné jako béhem klinické praxe.

Chyby mohou obsahovat také data poskytnuta vyrobcem fantomu. Obvykle plati, Ze ne-
jistoty spojené s uzivatelskym nastavenim a informacemi od vyrobce jsou mnohem mensi

nez fundamentélni nejistoty dané povahou fyziky.

1.3.1 Vliv uzivatelského nastaveni a zpracovani dat

Préace [12] popisuje aspekty stechiometrické kalibrace spojené s konkrétnim uzivatelskym
nastavenim na konkrétnim CT pfistroji a se zpracovinim dat a hodnoti jejich vliv na pla-
novani lécby. Vyzkum probihal na Siemens Somatom Sensation CT pii napéti 120 kV a pro
vypocet brzdnych schopnosti byla vybrana energie protonti 115 MeV. Misto skalovani HU
podle vztahu (1.2) byl pouzit vztah

HU; +1000 = 1000 - 1% = A- ps 232 4 B. p e ZM56 1 ¢ pret (1.4)

3 (2 3

Autori pouzili 2 nezévislé fantomy — Gammex 465 se 14 vlozkami a CIRS 062 s 9 vlozkami
(relativni elektronové hustoty fantomovych vlozek, hliniku a vody jsou uvedeny v tab. 1 v
praci [12]). Z naméfenych hodnot HU z fantomt byly metodou linearni regrese vypocitéany
koeficienty A, B, C' ze vztahu (1.4). Pomoci nich byly dale vypocitany teoretické HU 4.
63 lidskych tkani'! o znamém sloZeni a vyneseny do grafu jako funkce brzdné schopnosti
vypocitané podle vztahu (1.3). Aby byl kvantifikovan vliv nastaveni riznych podminek pii

méreni a vliv zpracovani dat, vypocitalo se celkem 40 kalibra¢nich kiivek, u kterych byl

11 Tkang byly rozdéleny na ,,organové“ (# 42), zobrazené od -1 000 do -200 HU a od 35 do 100 HU, ,,tukové“ (# 7), zobrazené
od -120 do -20 HU, a ,kostni“ (# 21), zobrazené od 140 HU vyse.
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po dvojicich vzajemné porovnan podil relativni brzdné schopnosti p7® jako funkce HU,qye.
Seznam provedenych ,,testi” pro rizné parametry je uveden v tab. II v pfiloze. Priklad jedné

z kiivek (konkrétné pro test 20b) je uveden na obr. 1.9.

Fantomové vlozky se snimaly ve fantomu jako celku (tzn. vlozky rovnomérné rozmisténé
uvnitt field of view, dale jen FOV) a také kazda zvlast (pomoci valcového akrylového drzéku
umisténého ve vodnim fantomu 30x40x30 cm?®). V ramci nastaveni parametrii se ménila
tloustka vodniho fantomu, radialni vzdélenost vlozky od centralni osy, tloustka fezu pii
zpracovani obrazu apod. Data z konkrétniho nastaveni byla porovnana s daty ziskanymi v

referenc¢ni (standardnf) konfiguraci,'? ke které se vztahuje referen¢ni hodnota relativni brzdné

rel
s,ref

jako zavislost Ap™/p

schopnosti p Vliv daného nastaveni na kalibraci je tak v grafech uvedenych dale vyjadren

rel
s

rel
s,ref

hodnot pri daném nastaveni od nastaveni referencniho.

na vypoc¢itanych HU fantomovych vlozek, kde Apl® znaci rozdil

Co se tyce zpracovani dat, fitovani parametri A, B, C lze provést dvéma zptsoby. Z

rel

hodnoty pro relativni elektronovou hustotu vody pgzer

= 1 lze vyvodit rovnost

1000=A-22% +B-2Z% +C (1.5)

water water

a dosazenim za koeficient C' v rovnici (1.4) tak zkonstruovat misto 3-parametrového fitu (1.4)
fit 2-parametrovy:

HU; +1000 - (1 — pte) = A-pret - (2292 — 7352y 4. B . p,ret . (Z1%0 — Z186) . (1.6)

3 7

Vlozky s vyssi hodnotou HU jsou nachylnéjsi na mnozstvi Sumu, protoze fotony maji veétsi
interakéni priifez a na detektory jich dopadne méné. Vyssi HU tak lze uvazovat s nizsi vahou

tpravou vztahu (1.4) na tvar

HU+1000 _ \ pi" 2% o pd® 207 pei 7
AHU; AHU; AHU; AHU;’ '

piipadné (pii 2-parametrovém fitu), na tvar

HUz +1000 - (1 o pe;d) 4 pezel . (Z?,GQ . 23)762) B pezel . (22'1786 _ Zu1},86) (1 8)
AHU; B AHU; AHU; 7 .

kde AHU; je chyba pfi méreniHU;.

Vybrané zavislosti a srovnani jednotlivych nastaveni pfi méfeni a zpracovani dat jsou
okomentovany déle, parametry pro jednotlivé kalibrace (,testy”) jsou prehledné uvedeny v

tab. II v pfiloze.

12Referenéni (standardni) konfigurace je 30 cm Siroky vodni fantom, tkahova vlozka umisténa ve stiedu akrylového drzaku

a tloustka fezu 3 mm.
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Obr. 1.9: Stechiometricka kalibrace pro test 20b z tab. II v pfiloze. Pievzato z [12].
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Obr. 1.10: Zavislost standardni odchylky stfedni hodnoty HU pro 5 vlozek fantomu Gammex
na velikosti ROI. Prevzato z [12].

Graf 1.10 zobrazuje standardni odchylku stFedni hodnoty HU fantomové flozky v zavislosti
na velikosti ROI, z néhoz byla primérovana stfedni hodnota HU. Logicky z néj vyplyva, ze
¢im je ROI vetsi, tim je odchylka mensi a kalibrace tudiz presnéjsi.t?

Z hmotnosti vlozek se dopocitaly jejich hustoty, nasnimaly se HU ve stadnardni konfigu-
raci a z materialového slozeni od vyrobce se dopocitaly elektronové hustoty. Podle grafu 1.11
(vlevo) se kalibrace zalozena na datech od vyrobce nebo na datech dopo¢itanych 1isi o méné

nez 1 % a data od vyrobce lze povazovat za spolehliva.

Po zméné tloustky fezu na 1,5 mm (a bez dalsich zmén) byly vlozky nasnimany znovu.
Z porovnani stechiometrickych kalibraci na obr. 1.11 (vpravo) je patrné, ze zména tloustky

fezu nema na kalibraci vliv. Rez o tloustce 3 mm je vyhodnéjsi z hlediska minimalizace Sumu.

3Konkrétné v praci [12] p¥i praméru vlozek cylindrického tvaru 28,5 mm a velikosti pixelu 0,98 mm je nejvétsi mozna

hodnota ROI, kdy je cely ¢tverec uvnitf prifezu vlozkou, 20 pixelt. ROI o velikosti 20x20 pixela je tak pro kalibraci nejvhodnéjsi.
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Ve standardni konfiguraci, s vyjimkou umisténi vlozek v dirach akrylového drzaku vzdéale-
nych 6 cm a 12 cm od centralni osy, byly nabrany 2 sety dat. Po nasledném otoceni vodniho
fantomu o 90° (tj. nejSirsi ¢ast fantomu 40 cm je nyni v roviné sniméni) se pro jednotlivé
mozné polohy vlozek potidily dalsi 3 sety dat. Porovnanim kalibraci na obr. 1.12 (vlevo) lze
vyvodit, Ze pro danou velikost fantomu je kalibra¢ni kivka nezavisla na poloze vlozky uvnitt
FOV. Vyrazna zména (predevsim v oblastech vyssich HU) ale nastava pii zméné velikosti
fantomu, proto stoji za zvazeni vytvorit aspon 2 kalibra¢ni ki¥ivky pro relevantni anatomii

pacienta (napf. détska koncetina vs. dospéla panev).

Simultani nasniméni vSech vlozek umisténych ve fantomu ve srovnani s individualnim
mé&fenim se podle grafu 1.12 (vpravo) lisi o méné nez 1 %. Tato skute¢nost je konzistentni s
poznatkem o nezavislosti vzdalenosti vlozky od centrélni osy a kalibraci zna¢né usnadnuje a

urychluje. Je tfeba ovSem vzit piipadné v tvahu artefakt tvrdnuti svazku.

Obr. 1.13 ukazuje, ze efekt vazeni dat HU podle nejistot AHU je maly az zanedbatelny.
Prace [12] presto doporucuje vazit data dle rovnic (1.7, 1.8), protoze dany postup je ma-
tematicky spolehlivéjsi. Stejné tak pocet volnych parametri pii fitovani zasadné neovlivni
vysledek kalibrace, jak ukazuje obr. 1.14. Préace [12] doporucuje pouZivat 2-parametrovy fit,
protoze vztahy (1.5, 1.8) jsou pifesné v souladu s definici HU. Obr. 1.14 mj. také potvrzuje

maly vliv efektu vazeni dat.

1.3.2 Vliv pritomnosti kovi na kalibraci kVCT

Presnost kVCT stechiometrické kalibrace s pritomnosti kovovych materiala klesa, nebot
je kalibrace zalozena na hodnotach HU ovlivnénych kovovymi artefakty. Prace [12] zkouma
vliv hlinikové vlozky na kalibraci a na obr. 1.15 ilustruje, ze pritomnost kovové vlozky silné
ovlivituje podobu fitli, zejména pak v oblasti vysokych HU, kde rozdil dosahuje 2-3 %. U
fantomu CIRS je efekt vyraznéjsi nez u fantomu Gammex, a to kviili mensimu poc¢tu vlozek o
vyssi hodnoté HU (HU > 200 ma 3/14 vlozek u Gammexu, ale jen 1/9 u CIRSu). Negativni
vliv pritomnosti kovu na stechiometrickou kalibraci dokresluje i srovnani obr. 1.16 s obr.
1.14. Kovové vlozky (resp. obecné vlozky s neimérné vysokou hodnotou HU) by se tak pii
stechiometrické kalibraci nemély pouzivat, pfipadné pouzivat pouze jako volitelny doplnék

pro specifické tcely.
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na vypocitanych HU jednotlivych fantomovych vlozek; vlevo

vypocitané vs. nominalni elektronové hustoty (test 2 vs. test 1), vpravo tloustka fezu 1,5 mm
vs. 3 mm (test 3 vs. test 1). Viz tab. II v pfiloze. Prevzato z [12].
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na vypocitanych HU jednotlivych fantomovych vlozek; vlevo

vlozky snimané pri rizné vzdalenosti od stfedu akrylového drzéku pii dvou rotacich vodniho

fantomu (test 4-8 vs. test 1), vpravo vlozky snimané simultalné v ramci fantomu Gammex

vs. vlozky snimané jednotlivé pomoci vodniho fantomu s akrylovym drzékem (test 9 vs. test
1). Viz tab. II v pfiloze. Prevzato z [12].
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Obr. 1.13: Zavislost Ap’®/pr¢ . na vypocitanych HU jednotlivych fantomovych vlozek pii

s,ref

vazeném a nevazeném fitovani (vlevo po fadé test 19, 15 a 17 vs. test 20, 16 a 18, vpravo po
fadé test 13, 1 a 11 vs. test 14, 10 a 12). Viz tab. II v piiloze. Pfevzato z [12].
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Obr. 1.14: Zavislost Apret/ pgf,fe s na vypocitanych HU jednotlivych fantomovych vlozek; vlevo
vazeny 3-parametrovy fit vs. vaZeny 2-parametrovy fit (test 14a, 10a, 12a vs. test 14b, 10b,
12b), vpravo nevazeny 3-parametrovy fit vs. nevazeny 2-parametrovy fit (test 13a, la, 11a vs.
test 13b, 1b, 11b). Modfe kombinace fantomti Gammex a CIRS, fialové Gammex, oranzové

CIRS. Viz tab. II v pfiloze. Prevzato z [12].
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Obr. 1.15: Zavislost Ap-/pre

s,ref

na vypocitanych HU jednotlivych fantomovych vlozek pfti

vazeném a nevazeném fitovani s pritomnosti kovu (vlevo po tadé test 14, 10 a 12 vs. test
20, 16 a 18, vpravo po fadé test 13, 1 a 11 vs. test 19, 15 a 17). Modfe kombinace fantomii

Gammex a CIRS, fialové Gammex, oranzové CIRS. Viz tab. II v piiloze. Pievzato z [12].
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Obr. 1.16: Zavislost Apre /pret

ores Da vypocitanych HU jednotlivych fantomovych vlozek; vlevo

zobrazen vazeny 3-parametrovy fit vs. vazeny 2-parametrovy fit pii pritomnosti hliniku (test
20a, 16a, 18a vs. test 20b, 16b, 18b), vpravo zobrazen nevazeny 3-parametrovy fit vs. neva-
zeny 2-parametrovy fit pii pfitomnosti hliniku (test 19a, 15a, 17a vs. test 19b, 15b, 17b).
Viz tab. II v pfiloze. Pievzato z [12].

30



1.4 Praktické aspekty kalibrace MVCT pri planovani pro-

tonové terapie

Kalibrace MVCT se principialné od kalibrace kVCT nelisi. Obecné uznavanou metodou
kalibrace pro protonovou terapii ztistava stechiometricka kalibrace (préace jednotlivych autort

se vesmeés odkazuji na postup v praci [10]).

1.4.1 Fan-beam MVCT

Autofi prace |9] kalibrovali své piistroje rovnéz metodou popsanou v praci [10]. Koeficienty
ze vztahu (1.2) jsou A=1,10-10"*, B=0a C =4,76 prokVCT a A=B=0a C = 0,38
pro MVCT. Kalibrace pro oba pristroje je sloZena ze 3 linearnich fit v oblastech 0-900 HU,
900-1100 HU a 1100-3000 HU. Z obr. 1.17 je patrné, ze MVCT kiivka je linedrni témér v
celém rozsahu 0-3 000 HU, zatimco sklon kfivky se u kVCT v oblasti okolo 1000 HU lomi.
Odchylky mezi jednotlivymi HU a prislusnymi hodnotami fitu jsou mensi u MVCT, zejména
v dillezitém intervalu mékké tkané 800-1200 HU. Tato fakta naznacuji, ze MVCT snimky

mohou poskytnout presnéjsi vypocet dosahu protonovych svazki.

Préace [14] zkouma rizné metody stechiometrické kalibrace a verifikuje presnost vypoctu
HU pomoci tkanové ekvivalentnich fantomu. Primarnim zajmem studie je porovnat kalibraci
HU na kVCT (Toshiba Aquilion 16 scanner, 120 kV) a MVCT (TomoTherapy Hi*Art II sys-
tem, 3.5 MeV) pro riuzné CT protokoly. Prace porovnava 2 metody — J ackson-Hawkesovoul1?]
a Midgleyovou.[m] Prvni zminéna se v principu nelisi od popisu v kapitole 1.2.2 a zeslabeni

svazku definuje vztahem
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Obr. 1.17: Kalibra¢ni kiivky kVCT Picker PQ2000 (vlevo) a MVCT TomoTherapy Hi-ART

IT unit (vpravo) pouzivanych v praci [9].
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kde symboly maji stejny vyznam jako v rovnici (1.2). Hodnoty A, B, C' parametrizujici
odezvu CT pristroje, jsou odvozeny od méfeni HU vzorki se znamym chemickym sloze-
nim a jsou zavislé na technice snimani. Jackson-Hawkesova metoda se obecné pouziva pro
diagnostickd CT, kde fotoefekt i Comptontuv rozptyl maji velky vliv. Pro MVCT ale pre-
vlada Comptonova interakce a ke slovu se dostava také tvorba paru.!* Midgleyova metoda
parametrizuje koeficient zeslabeni p pro energie v intervalu (6 keV;125 MeV) pro biologicky

relevantni tkané (Z < 20) rovnici

N
p=>_ S(Ek) M(Zes. k), (1.10)

k=1
kde S(FE, k) je k-ty koeficient zavisly na energii a vypocitany numericky (pocet N koeficienti

je v zavislosti na energii 1 az 5) a

M(Zegs k) = Nap(Zegy) % - Z", (1.11)

vvvvvv

Hawkesovu metodu a potfebné parametry pro Midgleyovu metoduse ziskaly pomoci vlozek
z fantomti RMI Gammex a CIRS. Presnost stechiometrické kalibrace byla navic testovana
méfenim 8 tkanovych vzork o znamém chemickém slozeni. Porovnéanim teoretickych a na-
mérfenych HU téchto tkéni se ukazalo, ze standardni odchylka mezi rozdily neni vétsi nez 2
HU (kVCT) a 8 HU (MVCT). Pro Midgleyovu metodu a standardni protokol (tj. 120 kV /3.5

MeV, 2mm tloustka fezu, pramér fantomu 20 c¢m) situaci dokumentuje obr. 1.18.

Hodnoty konstant a parametri pro zminéné metody jsou zavislé na mnoha faktorech.
Préace [14] testuje metodiku pro kalibraci kVCT 1 MVCT v zavislosti na skenovacich para-
metrech, velikosti fantomu (5-33 cm) a velikosti FOV (korekce pro rizné FOV nastavené
vyrobcem mohou mit také vliv). Odezva CT pfistroje a presnost kalibra¢ni kiivky byla po-
suzovana také pomoci kovovych vzorka — hlinfku, titanu a stabilizacnich Sroubt o nezndmém
slozeni. Hodnoty HU byly vypoéitany pro 40 lidskych tkani (potfebna data pochazi z prace
[17]). Jak ukazuje obr. 1.19, Midgleyova a Jackson-Hawkesova metoda dava stejné vysledky
(standardni a stfedni odchylka rozdili se pohybuje v fadu jednotek HU). Obr. 1.20 jiz ukazuje
multilinearnf fit relativni brzdné schopnosti jako funkce HU tkéni a predstavuje tak zadanou
kalibraci pro standardni protokol. V souladu s praci [9] je kalibra¢ni kiivka MVCT strméjsi
a témér linearni, coz je dusledek prevazujici interakce Comptonovym rozptylem. Obr. 1.21
srovnava kalibra¢ni kiivky ziskané Jackson-Hawkesovou metodou pri riznych nastavenich
FOV a velikosti fantomu.

14P§i energii fotont 100 keV prob&hne ve vod& 98 % interakci Comptonovym rozptylem a 2 % fotoefektem. P¥i energii fotont
3,5 MeV prob&hne ve vodé 96 % interakci Comptonovym rozptylem a 4 % tvorbou pérfl.[14] Neékteré prace (napt. [9]) tvorbu

paru zanedbéavaji, ¢imz je ale nejisté, zda je kalibrace stejné pfesna jako pro energie fotont nizsich nez 1,022 MeV.
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Obr. 1.18: Porovnani mérenych HU a vypoci-
tanych HU (Midgleyova metoda) pro 8 tkamno-
vych nahrad. Prevzato z [14].
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Obr. 1.20: Kalibra¢ni kiivka jako zavislost re-
lativni brzdné schopnosti na hodnotdch HU
tkani pro standardni protokol (tj. 120 kV /3,5
MeV, 2mm tloustka fezu, prumér fantomu 20
cm). Vrchni kiivky odpovidaji MVCT, spodni
kVCT. Prevzato z [14].
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Obr. 1.19: Vypocet HU pro 40 lidskych tkani
pro standardni protokol (tj. 120 kV /3,5 MeV,
2mm tloustka Fezu, pramér fantomu 20 cm).
Prevzato z [14].
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Obr. 1.21: Variace relativni protonové brzdné
schopnosti jako funkce HU pro energie snimani
120 keV /3,5 Mev, 2mm tloustku fezu, Jakson-
Hawkesovu metodu kalibrace a rtizné velikosti
FOV a fantomu. Prevzato z [14].

Zobrazovaci systémy s konickou geometrii svazku obecné vyzaduji pouziti plosnych detek-

tort. Ty jsou v porovnani s detektory pro fan-beam CT méné kvalitni (ve smyslu mensiho

dynamického rozsahu a kvantové detekéni aéinnosti) a jejich odezva je vice ovlivnéna Sumem

kvili rozptylenému zateni. 18 V disledku toho vznikaji pridavné artefakty, se kterymi by
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se mél algortimus pfi rekonstrukei obrazu vyporadat. Snimkuje-li se na urychlovaci, kvalitu
obrazu a jeho rozmazani ovliviiuje také pohyb pacienta, jelikoz nabér dat je obecné delsi

nez v pripadé klasického CT. Dulezitym artefaktem, ktery nesmi byt u CB-MVCT systémi

Mo

1. rozptylenym zarenim, které pfispiva do vysledného signalu v detektoru,
2. tvrdnutim svazku a posunem jeho spektra smérem k nizsim energiim mimo osu svazku,

3. zévislosti odezvy detektoru na energii dopadajicich fotonu.

Prace [19] tvrdi, Ze je nezbytné pfed vlastni rekonstrukci snimek upravit, jinak hrozi
chyba v davkové distribuci. Autofi odvodili prostorové zavislou funkci pomoci MV-CBCT
velkého vodniho vélce. Prace [20] vyuziva ke svému vyzkumu urychlova¢ Siemens Oncor s
MV-CBCT a navrhuje iterativni tzv. cupping correction model, ktery predpovidé a odecita
slozku rozptylu a nasledné signal konvertuje na radiologickou hloubku pouzitim mapovaci
funkce, ktera inherentné zapocitava vliv tvrdnuti a mékknuti svazku i energetickou zavislost
detektoru. Zminéné postupy jsou ale softvérové a kalibraci jako takovou pfimo neovlivni, jen

je nutné ovérit, ze je algortimus na potlaceni cupping artefaktu piitomen.

Préce [18] se zabyva praktickymi aspekty kalibrace MV-CBCT v souvislosti s jeho vyuZi-
tim pro adaptivni radioterapii. Experimenty byly provedeny na urychlovac¢i Siemens Artiste
(aplikace MVision). Ke kalibraci poslouzil fantom CIRS (model 062M), ktery se sklada ze
dvou do sebe zapadajicich ¢asti z vodéekvivalentniho materialu (viz sekce 3.1.3) a 9 rtz-
nych tkanovych vloZzek o znamych elektronovych hustotach (jedna z nich je prazdna a lze ji
naplnit vodou), které lze umistit na celkem 17 pozic ve fantomu. V ramci zminéné studie
bylo nasniméano celkem 8 sérii dat pro rizné zobrazovaci protokoly s riznymi parametry a
pro ruzné usporadani fantomu (viz tab. 3.1.2 v préci [18]). K analyze byl v kazdém souboru
vybréan piiblizné centréalni fez. Z méteni plynou 3 hlavni zavéry: odezva (tj. hodnota HU v

kazdém pixelu)

1. zavisf na typu pouZitého zobrazovaciho protokolu'® (v oblasti nizkych elektronovych

hustot (plice) se mohou protokoly vzajemné lisit az o desitky procent),

2. vyrazné zavisf na velikosti fantomu®® (pro mensi ¢ast fantomu jsou hodnoty CT &isel
mékkotkanovych struktur vyssi nez pro fantom cely a hodnoty CT ¢&isel plic nizsi nez

pro cely fantom, pro vétsi ¢ast fantomu je trend opacny),

3. nezavisi na usporadani jednotlivych insertii.

15Zobrazovaci protokol je definovan velikosti a umisténim pole, vzdalenosti detektoru od zdroje zafeni, radaia¢nimi para-

metry svazku, thlem rotace gantry a parametry rekonstrukéniho procesu.[lg]

16Byly porovnany 3 série dat; pro stejny ozafovaci protokol se snimala vné&jsi ¢ast fantomu, vnitini ¢ast fantomu a obé casti

fantomu dohromady.
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7 prvniho poznatku vyplyva, Ze pfi kalibraci konkrétniho planovactho CT je nutné zvazit,
jaké ozafovaci protokoly se budou rutinné pouzivat v klinické praxi. Lze bud nastavit jeden
univerzalni protokol o definovanych parametrech, nebo, je-li tfeba pouzit vice protokoli,
zkonstruovat kalibra¢ni kiivku pro kazdy z nich zvlast. Druhy poznatek je konzistentni s
pracemi [9] a [12] a jednoznaéné z néj vyplyva, ze pro presnéjsi stanoveni dosahu protonového
svazku stoji za zvazeni tvorba aspon dvou kalibra¢nich kiivek v zavislosti na velikosti pacienta
¢i ozafované oblasti. TTeti poznatek je rovnéz v souladu s praci [12] a kalibraci usnadnuje,
presto ale napf. prace [14] doporucuje snimat fantomové vlozky oddélené v izocentru CT, a

to z duvodu stejného spektra fotont.
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Kapitola 2
Protonova terapie

Druhé kapitola diplomové prace popisuje zakladni princip protonové 1é¢by a porovnava
jeji vyhody a nevyhody v porovnéni s terapii fotonovou. Teoreticky se zaobird technologii
protonové terapie se zamérenim na vybaveni PTC Czech a charakterizuje techniky doruceni
davkové distribuce do PTV. Zabyva se moznymi postupy pii planovani protonové terapie
se zaméfenim na nadory v oblasti hlavy a krku a u pacientii s kovovymi artefakty. Tvofi

teoreticky podklad pro praktickou ¢ast diplomové prace (kapitola 4).
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2.1 Princip protonové terapie

Jak jiz bylo Tfeceno v tivodu této prace, tikolem radioterapie je doruc¢it maximalni a kon-
formni davku do PTV a zaroven co nejvice limitovat davku v OARs. V idealnim pfipadé
je ozéfen pouze nador a zdrava tkan je zarenim nedotcena. To neni realné mozné, at uz z
divodu nejistot pii definici PTV, nejistot vypocitané davkové distribuce, nebo z prostého
davodu, ze pri externi radioterapii musi ionizujici zafeni pred zasazenim cile projit vrstvou
zdravé tkané. Planovani radioterapie se déje na zékladé matematickych a fyzikalnich modeli
a davkové limity pro rizné typy tumort a OARs jsou definovany a optimalizovany na zékladé
klinickych studii. Béhem planovani je dulezity tzv. terapeuticky pomeér, ktery udava pomér
pravdépodobnosti odstranéni tumoru a vzniku komplikaci u zdravych tkani. Protonova tera-
pie v porovnéni s terapii fotonovou nabizi zvyseni tohoto poméru; diky rozdilnému pribéhu
interakci protonu a fotoni lze pomoci protonové terapie dorucit do PTV vyssi davku pri
zachovani stejné davky v OARs nebo snizit doru¢enou davku v OARs pfi zachovani stejné
davky v PTV (obr. 2.1). Je-li davkova distribuce srovnatelnéa pro obé modality, celkova ener-
gie deponovana v pacientovi je u fotonové lé¢by vyssi (podle [23] deponuje protonova terapie
priblizné t¥ikrat nizsi davku v porovnéni s konvencéni fotonovou technikou a priblizné dvakrat

nizsi v porovnani s fotonovou IMRT.)

Interakce fotonii maji pravdépodobnostni charakter — kazdy foton si nese urcitou pravde-
podobnost, Zze béhem své cesty podlehne nékteré z interakci, a doplitkovou pravdépodobnost,
ze projde latkou zcela bez interakce. Depozice energie (s vyjimkou kratké build-up oblasti,
jejiz velikost zavisi na energii svazku) s rostouci hloubkou exponencialné ubyva, jelikoz se s
rostouci hloubkou zvysuje pravdépodobnost interakce fotonu. Kromé pripadu povrchovych
nadort je pro dosazeni davkové distribuce, pfi niz PTV obdrzi vyssi davku nez OARs, nutné
aranzovat vice ozafovacich poli z riznych smérti. Homogenni davkovou distribuci lze ziskat

jediné kombinaci poli definovanych pod rtznymi thly.

180 X-rays {156 MV) . L. s
— — — Protons (pristine peak 200 MaV) Obr. 2.1: Porovnani relativni hloub
180+ Erotonsisprand-out peek) kové davkové distribuce fotonové a pro-
— 140 , L e
= Extra dose tonové terapie. Prevzato z [22].
@ 1204 / from X-rays
3
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S
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Protony interaguji v latce prevazné elektromagnetickym ptisobenim s orbitalnimi elek-
trony atomii. Svou energii ztraci postupné a jeji depozice v latce je nepfimo imérna rychlosti
protont — ¢im je proton pomalejsi, tim vice energie na jednotku drahy predé okolni tkani.
Maximum energie je deponovano v presné definované hloubce a je-li v tivahu vzat jediny
proton, je hloubkova kiivka deponované energie charakteristicka tizkym tzv. Braggovym pi-
kem (dale jen BP). Protony jako nabité ¢astice maji v médiu omezeny dosah, proto jsou
tkani zastaveny a dale uz neptredaji zadnou energii — hloubkova kiivka za BP prudce klesa
(tzv. distalni spad). V protonovém svazku slozeném z mnoha protont se BP diky statistické
distribuci protonovych drah rozsifuje. Hloubka a sitka BP je funkei poc¢atecni energie proto-
nového svazku a heterogenity tkané, kterou svazek prochézi, a kazdy jednotlivy BP tak miize
byt alokovan uvnitt PTV. Pribéznou zménou energie svazku lze do PTV dorucit homogenni

dévku i s pouzitim jediného pole, pfesto je obvyklé vyuzivat vice poli z riznych sméru.

Distalni spad, snizujici ddavkovou zatéz pro normalni tkin za PTV, je nejvétsi prednosti
protonové terapie. Piikladem vyuziti této vlastnosti je ozafovani meduloblastomu, kdy PTV
zahrnuje celé CNS véetné kraniospinalni osy. V oblasti michy jsou protony zastaveny tésné
za PTV a davka na zbytek téla je tak miniméalni. Od fotonii by tkan za patefnim kanalem
dostala az 50 % predepsané davky na PTV.21 Na druhou stranu je nutné zminit, ze prikry
distalni spad muze byt zaroven rizikem protonové terapie, protoze davkovou distribuci ¢inf

citlivou na nejistoty spojené s planovanim a nastavenim pacienta.

2.2 Technologie protonové terapie se zamérenim na PTC
Czech

Design a vzajemna konfigurace jednotlivych komponent protonové terapie primo ovliviiuje
kvalitu svazku. Nésledujici podkapitoly popisuji jednotlivé ¢asti systému doruceni svazku se

zdliraznénim instrumentace instalované v PTC Czech.

2.2.1 Protonovy urychlovac¢

7 urychlovaci, které jsou vhodné k protonové terapii a prokazatelné spolehlivé ke kli-
nickému pouziti, jsou v soucasnosti obchodnimi spolecnostmi nabizeny cyklotrony a syn-
chrotrony. Predmétem vyzkumu jsou dale napt. FFAG urychlovace 24 (fixed-field alterna-

25

ting gradient) nebo tzv. laser-driven urychlovace.l*°) V PTC Czech je instalovan systém

Proteus®PLUS ! (obr. 2.2) od spole¢nosti Ion Beam Applications (dale jen IBA), konkrétné

1Proteus@)PLUS (26] je obchodni nazev pro The Proton Therapy System Proteus 235 s feSenim pro vice ozafoven napoje-

nych na 1 cyklotron. Dale existuje systém Proteus@ONE,[27] coz je obchodni nazev pro tyz systém s feSenim pro 1 ozafovnu.
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Obr. 2.2: Systém protonové terapie Proteus 235 od spole¢nosti IBA. Vlevo Proteus® ONE
(pfrevzato z [27]), vpravo Proteus®PLUS (prevzato z [28]).

s izochronnim cyklotronem C230 o maximaln{ energif 230 MeV 2 (obr. 2.3).

Hlavni vyhodou cyklotronu je stabilni kontinualni svazek, jehoZ intenzita (proud) muze
byt rychle nastavena na prakticky jakoukoliv hodnotu. 29! Energie protonového svazku na
vystupu z urychlovace je fixni, ale muze byt rychle a pfesné regulovana systémem degradace

energie (viz sekce 2.2.2). Hlavnimi souc¢astmi cyklotronu jsou:

radiofrekvencni (RF) systém sloZeny z 2-4 ,D“ elektrod, jenz zajistuje silné elektrické

pole, kterym jsou protony urychlovany,

e silny magnet (> 1,5 T), ktery dava trajektorii protontt podobu spiralovité orbity, aby
mohly byt opakované urychlovany RF napétim,

e protonovy zdroj? ve stfedu cyklotronu, v ném# je ionizovan vodikovy plyn a jsou z néj

extrahovany protony a

e extrakéni systém,* ktery usmériuje ¢astice dosahnuvse maximalni energie ven z urych-

lovace do systému transportu svazku.

Schéma cyklotronu a principu jeho funkce je uvedeno na obr. 2.4. Podrobnéjsi popis funkce
cyklotronového urychlovace pro medicinské ucely dava napt. kniha [30]. Technické parametry
cyklotronu IBA C230 v PTC Czech jsou uvedeny v tab. 2.1.

2S8pole¢nost IBA v ramci systému Proteus 235 nabizi také supravodivy synchrocyklotron s maximalni energii 230 MeV.

3Dilezitymi parametry zdroje jsou celkovy protonovy proud extrahovany ze zdroje, stabilita intenzity a frekvence vymény

zdroje.[?’o] V PTC Czech se zdroj vyménuje pfiblizné jednou tydné.

4U¢innost extrakce je dilezitym parametrem. Nizka Géinnost znamena velkou ztratu intenzity svazku a aktivaci komponent

urychlovade, coz miZe snizit jeho provozuschopnost a zvysit davku personé,lu.[3o]

39



electromagnet
{north pole)

acceleration _
a
&P particle’s

hollow electrode
chambers

charged particle

Obr. 2.3: Cyklotron C230 spole¢nosti IBA in-
stalovany v PTC Czech

Y
alternating
current
source electromagnet
(south pole)
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Tab. 2.1: Parametry cyklotronu C230 spole¢nosti IBA. Udaje pievzaty z [28, 32].

Urychlovaé 230 MeV isochronni cyklotron
Primér 4,3 m

Hmotnost ~ 220 ¢

Civky odporové

RF napéti (stied) 55 kV

RF napéti (extrakce) 150 kV

RF frekvence 106 MHz
Pramérné magnetické pole (stied) 1,7T

Pramérné magnetické pole (okraj) 22T

Pocet sektori 4

Pocet ,,D“ elektrod 2

Tontovy zdroj Hot cathode PIG
Typicka téinnost extrakce 55 %

Svazkovy proud
Chlazeni
Odhadovana elektricka spotfeba

300 nA, kvazispojity
voda
2258 MWh /rok

Synchtrotron mé ve srovnani s cyklotronem 2 hlavni vyhody. [30] Protony jsou urychlovany
az do doby, nez dosdhnou pozadované energie, proto nedochazi k velkym ztratam intenzity
svazku a komponenty urychlovace nejsou tolik aktivovany. Druhou vyhodou je, Ze nizkoener-

getické protony maji stejnou intenzitu jako protony o vyssi energii, jelikoz nedochazi k jejich
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zabrzdéni pii degradaci energie. Na druhou stranu synchtrotron nenf tak kompaktni,® sys-
tém fizeni svazkového proudu je pomalejsi a méné stabilni a porizovaci a provozni naklady
jsou vyssi nez u cyklotronu. V terapii tézkymi ionty jsou ovSem synchrotrony v soucasnosti

jedinou dostupnou technologii, cyklotrony pouzit nelze.

2.2.2 Transportni systém a systém degradace energie svazku

Zptusob regulace energie svazku a tvarovani davkové distribuce zavisi na instalované tech-
nologii doruceni svazku. Synchrotrony (a také nap¥. FFAG urychlovac¢e) umoznuji protony
urychlit na pfedem zvolenou energii a transportni systém pak svazek piimo doruci do tkané
pacienta. V cyklotronech a synchrocyklotronech méa svazek na vystupu z urychlovace fixni

energii a musi se zpomalit pruchodem pres vrstvu brzdicitho materialu nastavitelné tloustky:.

Po vystupu z cyklotronu C230 je protonovy svazek s fixni energii soustfedén na systém
vybéru energie (energy selection system, déle jen ESS) neboli degradétor energie.[33] Ten je
slozen z grafitovych bloki, které lze rizné seskladat a nastavit tak jeho tloustku.2Y Pro-
tonovy svazek se zpomaluje na pozadovanou energii, ktera je totozna s maximalni energii
daného pole. Pokud je PTV umisténo v malé hloubce nebo na povrchu a jsou tudiz potireba
nizké energie (tj. tlusta vrstva brzdiciho materialu), dochazi k vyrazné divergenci svazku
a néasledné kolimace nevyhnutelné snizuje jeho fluenci.® U velkych nadorii, které jsou ulo-
zeny hluboko a zaroven zasahuji az k povrchu, vlozeni pre-absorbatort fesi problém nizkych

energii, ale zaroven degraduje kvalitu svazku ve vétsich hloubkach.

Od urychlovace k pacientovi jsou protony vedeny systémem transportu svazku (beam
transport system, dale jen BTS, obr. 2.5). Jeho hlavnim tkolem je dorudit protonovy svazek
na danou ozarovnu a se spravnymi parametry tak, aby mohla byt do PTV aplikovana zadana
davkova distribuce. BTS se sklada ze soustavy magneti, které svazek fokuzuji (kvadrupoly)
a usmérnuji (dipoly). Finalni ¢asti transportniho fetézce je tzv. nozzle (lé¢ebné hlavice,
Stryska®); ktery je jiz umistén v dané ozarovné. MuZe byt konstruovan jako tzv. fixed-beam
nebo zakomponovany v systému rotaéni gantry (viz sekce 2.2.5). U systému s pouze jednou

ozafovnou (napi. Proteus®ONE) je cyklotron ihned néasledovan komponentami nozzlu.

Pfed findlnim usmérnénim svazku do nozzlu na konkrétni ozafovnu je svazek tzky, mo-
noenergeticky a jeho lateralni sitka je ptiblizné nékolik mm (do 1 Cm).[34] Klinické pouziti
svazku vyZzaduje, aby byl (s ohledem na velikost tumoru) lateralné a transverzané rozptylen a
aby byla davka distalné modulovana. Zpusob tvarovani davkové distribuce zavisi na pouzité

technice doruceni svazku a je pfedmétem sekci 2.2.3 a 2.2.4.

5Samotny primér synchrotronového urychlovaée je piiblizné 6-8 m. Soudasti je také vstiikovaci systém, ktery je slozeny z

iontového zdroje a systému linearnich urychlovaca.

6V Paul Scherrer Institute se snizenim energie protont z ptivodnich 250 MeV produkovanych cyklotronem na energii 70
MeV pro oé¢ni nadory ztrati 99,7 % protoni.

41



Single scattering
Small fields (<4 cm)
Very robust
Efficiency: 3%

heavy material
causes scattering
Double scattering
Large fields (< 15 c¢m)
Alignment important
Efficiency: ~30%

Light material compensates
energy loss

ESS \ Beam Transport System ¢ perimental area

Obr. 2.5: Priklad rozlozeni zafizeni pro pro- Obr. 2.6: Schématické znazornéni jednodu-

tonovou terapii. Prevzato z [33]. chého a dvojitého rozptylu. Prevzato z [29].

2.2.3 'Tvarovani davkové distribuce — technika pasivniho rozptylu

Principiélné nejjednodussi metodou, jak tzky svazek lateralné a tranverzalné rozsitit, je
rozptylit protony na sérii f6lif nebo tenkych plati materidlu a tésné pred vstupem do pacienta
svazek kolimovat do tvaru, ktery odpovida tvaru PTV ze sméru daného svazku.” Distalné
se davka tvaruje slozenim vazenych BP s riznym dosahem. Kombinaci rozptylu a modulace
dosahu svazku vznika davkova distribuce ve tvaru vélce, ktera je dale prizpisobena tvaru

PTV pomoci clon a kompenzatoru.

Nejjednodussim rozptylovym systémem je rovinny rozptylovy material, jenz tzky svazek
roztahne do gaussovského profilu (tzv. single scattering, obr. 2.6 nahote). Material ma vysoké
protonové ¢islo (napf. olovo nebo tantal), aby byl rozptylovy efekt nejvétsi pro ¢astice s
nejnizsi ztratou energie. Clona nasledné blokuje okrajové ¢asti svazku o nizké intenzité (tzn.
vétsinu profilu), aby byla davkova homogenita udrzena v ramci limita (vétsinou byva do
3 %[29]). Nizka dcinnost vyzaduje velké protonové proudy a zpusobuje vysokou produkci
sekundarnich neutrontu, proto je pouziti jednoduchého rozptylu limitovano na malé pole s
prumérem maximalné 7 cm. 134 Vyhodou metody je velmi nizky lateralni polostin. Vhodnou

indikaci je napf. o¢ni terapie 39 nebo intrakranialn radiochirurgie.[%]

Vétsi ucinnosti lze dosdhnout dvojitym rozptylem (tzv. double scattering, obr. 2.6 dole);
prvni rozptyl je totozny s rozptylem popsanym v predchozim odstavci a druhy rozptyl pro-
tony, které se vyskytuji blize u osy svazku, rozptyli tak, aby byl vytvoren plochy profil.
Protony dopadajici na stfed rozptylového materialu ztraci vétsi podil energie nez ty, které
prochéazi po okraji svazku. Aby nedochézelo k narustu dosahu protont na perifii, musi byt
aplikovana energeticka korekce — material s vysokym protonovym ¢islem (napf. olovo, mosaz)
je kombinovan s materidlem s nizkym protonovym ¢&islem (napt. plast) tak, aby kombinace

jejich tloustky poskytla konstantni ztratu energie.[zg]

7 Jeliko svazek prochézi n&kolika mm materialu s vysokym protonovym &slem, musi se dopifedu zahrnout z toho vyplyvajici

ztrata energie. Cim SirSi svazek je tfeba, tim vétsi tloustka materialu je nutné a tim vice energie protoni je ztraceno.
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Obr. 2.7: Formace SOBP oblasti, subplot jed- Obr. 2.8: RM disk pouzivany v Harvard
notlivych vazenych BP. Pievzato z [34]. Cyclotron Laboratory. Prevzato z [34].

Hloubkova davkova kiivka monoenergetického protonového svazku je charakteristickd os-
trym BP, ktery tézko vytvori ptijatelné davkové pokryti PTV. Uniformni davkové distribuce
lze docilit kombinaci vazenych BP s postupné klesajicim dosahem (obr. 2.7). Vznika oblast
homogenni davky, tzv. spread-out Bragg peak (dale jen SOBP), jehoz velikost je dana (v za-
vislosti na distalnim rozméru PTV) poétem piidanych BP. Mezi techniky modulace dosahu
patii tzv. energy stacking nebo pouziti tzv. range shifteru (dale jen RS), coz muze byt tzv.

range modulator wheels (dale jen RM disk) nebo tzv. ridge filter. 134!

Energy stacking je nejjednodusi technika, kterd spociva ve zméné energie protoni mezi
jednotlivymi ozafovanymi vrstvami na drovni cyklotronu. Nevyzaduje zadnych specifickych
prvkil uvnitf nozzlu, proto svazek neinteraguje s zadnym RS, coz by jej rozptylovalo, zvy-
Sovalo lateralni polostin a generovalo sekundarni neutrony. [37] Nevyhodou je technickd né-
ro¢nost; soucasné cyklotrony maji problém v prepinani energie v case kratS$im nez 5 s134]
a vysoké naroky jsou kladeny také na magneticky systém doruceni svazku, proto se tento
zpusob modulace v praxi nevyuziva.® Dalsim omezenim jsou tzv. interplay efekty zptisobené

intrafrakénim pohybem, které zptisobuji vznik hot a cold spotﬁ.[34}

Nejcastéjsi klinickou metodou modulace dosahu je pouziti RM disku [38] (obr. 2.8). Disk
mé podél svého obvodu variabilni tloustku, béhem ozafovani rotuje a svazek postupné pro-
chazi jednotlivymi vrstvami. Tloustka vrstvy disku urcuje posun v dosahu pivodniho BP,
thlova sitka disku urcéuje pocet protont prochézejici touto §irkou neboli vahu BP. RM disky

[34] )

jsou vyrabény z materiali s nizkym protonovym ¢islem (plexisklo, lexan , aby rozptyl byl

co nejmensi.? Nevyhodou RM disku je zavislost rozptylu na energii svazku; schody disku jsou

8Napf#. pfi ozafeni pole s modulaéni §ftkou 10 g/cm? dorugeného v 16 vrtsvach by piepinaci ¢as zabral vice nez minutu. [34]

9U systému, kde je potfeba velky rozsah posunti a zaroveii je nozzle prostorové omezen, mohou byt disky vyrobeny z

karbonu nebo hliniku.[34]

43



[

(¥
1
o]

b
=)

Height of ridge (cm)
G

o
b

0.25 0 0.25
Ridge base (cm)

Obr. 2.9: Ridge filtr navrzeny k modulaci svazku a vytvoreni 6cm SOBP (vlevo), schématicky

prifez filtrem (vpravo). Prevzato z [39].

optimalizovany tak, aby davkova distribuce byla plocha pii ur¢ité energii svazku. V kombi-
naci s velkou driftovou vzdalenosti od izocentra muze mala zména rozptylovych vlastnosti
RM disku zptsobit velkou zménu fluence v izocentru. Problém fesi rozptylové-kompenzované
RM disky,[34] které kombinuji materidly s malym a velkym protonovym ¢islem tak, aby kazdy

krok disku dal prislusny posun dosahu a rozptyl byl zaroven konstantni.

Ridge filtry (obr. 2.9) jsou konkurenéni a piiblizné stejné starou technikou modulace jako
RM disky, ale nejsou v klinickém provozu tak rozsitené. Princip funkce je obdobny; tloustka
kroku vrstvy filtru urc¢uje posun v dosahu BP a sitka kroku urc¢uje vahu BP. Na rozdil od RM
disku, ktery dorucuje BP postupné v ¢ase, technika ridge filtru doruc¢i vsechny BP najednou.
Je tak vhodna pro modulaci v pripadech, kdy méa samotny svazek Casovou strukturu. 39

Hlavni nevyhodou ridge filtrii je pouzti pouze pro konkrétni modula¢ni §itky.

Finalni prizptusobeni davkové distribuce k tvaru PTV se déje pomoci clon a kompenzatorii.
Clony (¢i alternativné multilamelovy kolimator) tvoii bo¢ni hranice svazku a konformuji jej
lateralné. V prvnim pfibliZeni se tvar clony nastavi jako geometricka projekce tvaru PTV
v tzv. beam-eye view (dale jen BEV), nasledné se lokalné upravi s ohledem na davkové li-
mity pro OARs a na Coulombuv rozptyl v kompenzétoru a pacientovi a piida se lem kviili
polostinu svazku a nejistot v nastaveni pacienta. Clona by méla byt blizko pacienta, v opac-
ném piipadé roste polostin svazku. Je namontovana (spolu s kompenzatorem) dohromady na
pohyblivém snoutu, ktery umoziuje posunout cely systém ve sméru osy svazku blize k paci-
entovi, ¢imz lze ovlivnit velikost vzduchové mezery mezi nozzlem a pacientem. Mensi vrstva
vzduchu snizuje polostin svazku v pacientovi. Hlavnimi materidly na konstrukci clon jsou

mosaz a Wooduv kov,[34] které jsou schopny zcela zablokovat svazek primarnich protont.
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Obr. 2.10: Schématické znazornéni Obr. 2.11: Schématicka konstrukce IBA nozzlu

principu funkce RC. Pfevzato z [34]. s technikou pasivniho rozptylu. Prevzato z [34].

Kompenzétor dosahu (range compensator, déale jen RC blok) v nékterych ¢astech pole
selektivné zvySuje nebo snizuje dosah svazku a konformuje ho distalné (obr. 2.10). Vodé
ekvivalentni tloustka bloku k distalni hrané PTV je funkei laterani pozice. Zavisi na tvaru
téla pacienta, tvaru PTV a nehomogenité mezi vstupem svazku do téla a PTV. Pro kazdé
zafené pole musi byt RC blok vyroben individualné. Ke konstrukei se pouzivaji materialy o
vysoké hustoté a nizkém protonovém ¢isle (lucit nebo vosk [34]), aby se predeslo nepriznivému
rozptylu a vzniku hot a cold spoti uvnitt PTV.

Protony pred vstupem do téla pacienta podstupuji rizné interakce, b€hem nichz dochézi k
produkci sekundérnach ¢astic. Nejvyznaméjsi z nich jsou sekundarni protony a neutrony. [40]
Sekundéarni protony, prestoze jejich fluence tvoii pouze nékolik procent fluence primarnich
protont, maji §irsi thlovou distribuci (tzv. halo efekt) a vytvaii tak dlouhy nizko-davkovy
ocas v lateralnim profilu. Ignorace halo efektu pfi vypoctu davkové distribuce muze v piripadé
malych poli zpisobit az 10% chybu v absolutni davee. 1] Sekundarni neutrony pri pouziti
techniky pasivniho rozptylu maji rovnéz zasadni vyznam a vezme-li se v iivahu jejich vysoka
hodnata RBE, mohou v krajnim pripadé zcela vyvazit az prevazit pozitivni efekt snizeni
integralni davky oproti fotonové terapii [42] (napt. prace [43] vydana pozdé&ji ale tento pro-
blém povazuje za méné vyznamny). Snout zpiusobuje nejvétsi piispévek davky pacientovi od
neutroni.*4 Pomoci s timto problémem muze vyroba clony z jiného materialu (zabrzdéni

45])

235 MeV protont napf. v niklu misto mosazi redukuje neutronovou davku o 15 %! nebo

[46] (

pouziti pre-kolimatoru limituje pocet protont interagujicich se clonou). PridruZzenym

bezpecnostnim problémem je také aktivace clon a néasledné charakteristické zareni.

Celkové schéma doruceni davky pacientovi pii pouziti techniky pasivniho rozptylu (double

scattering) je na obr. 2.12. V PTC Czech se tato technika jiz nepouziva.
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Obr. 2.12: Doruceni davkové distribuce technikou pasivniho rozptylu (nahote) a wobbling
technikou (dole). Prevzato z [33].

2.2.4 Tvarovani davkové distribuce — technika aktivniho skenovani

T2

Nejlepsi pokryti PTV v kombinaci s nejnizsim ozafenim normalni tkdné poskytuje ak-
tivni skenovani svazku (pencil beam scanning, dale jen PBS). PBS je proces, pfi némz jsou
uzké protonové svazky vychyloviny v laterdlnim a transverzalnim sméru pomoci rychle se
ménictho magnetického pole, které je fizeno dvojici dipolovych tzv. skenovacich magnet!'®
(obr. 2.13). Parametry svazku mohou byt individualné nastaveny pro kazdy bod uvniti PTV,

tedy v kazdém bodé PTV miize byt deponovana individualni dévka.

Pro tplnost je tfeba dodat, Ze skenovaci magnety mohou byt pouzity také u techniky

pasivniho rozptylu (tzv. uniform pasive scanning nebo wobbling, obr. 2.12).[29]

Rozptyleny
protonovy svazek prochézi skrz RS, vytvori se oblast SOBP a nasledné je periodickym sig-
nalem ortognalnich magnetii svazek rozptylen jesté jednou (lze také svazek nejdiive skenovat

a nasledné rozptylit). Finalni ptizpisobeni tvaru PTV se d&je pomoci clon a RC bloku. Tato

10Techniku magnetického skenovéani lze také kombinovat (nebo nahradit) s technikou mechanického skenovani. Lze napf.
fyzicky pohybovat cilovym objektem vzhledem k fixnimu svazku nebo pouZit nastavitelny koliméator, ktery zacili svazek do
konkrétni lokace.[47]
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Obr. 2.13: Doruceni davkové distribuce technikou aktivniho skenovéani. Prevzato z [33].
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Obr. 2.14: Schématicka konstrukce IBA nozzlus Obr. 2.15: Soustava magnett k fokuzaci

technikou aktivniho skenovani. Prevzato z [47]. a skenovani svazku. Pievzato z [47].

technika se vhodné vyuziva, je-li tfeba rozsitit velikost protonového pole na 30-40 cm. 48]

Wobbling je dilezity zejména pro terapii téz8imi hadrony, které prichodem rozptylovym sys-
témem ziskaji mnohem mensi dhlovou distribuci nez protony.[29} V PTC Czech se pouziva
vyhradné technika PBS.

Dosah svazku je dan nastavenim ESS po vystupu z urychlovace a muze byt jesté mirné
modifikovan dalsim RS. Sirku svazku upravuji kvadrupoélové magnety. Jsou umistény pred
soustavou skenovacich dipold, které uréuji finalni smér svazku (obr. 2.15). Rychlost skeno-
vacich magneti by méla byt dostatecna, aby rychlost svazku v izocentru byla ptiblizné 1
cm/ ms,[zg] a zavisi zejména na systému napéjeni; ¢im rychlejsi sken (tzn. ¢im vétsi di/dt),

tim vétsi napéti V' je podle vztahu V' = L - di/dt nutné.
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Obr. 2.16: Rozdéleni ¢astic ve svazku ve fazo- Obr. 2.17: Parametry svazku pii PBS.

vém prostoru. Prevzato z [47]. Prevzato z [47].

Hloubkova davkova distribuce je vysledkem superpozici BP. Transverzalni davkova dis-
tribuce je dana superpozici transverzéalnich profili svazk. Castice v ramci svazku maji ve
fazovém prostoru (pozice a uhel) v kazdé roving statistické rozdéleni (obr. 2.16). Vysledkem
integrace podél polohové i tthlové osy je Gaussovské distribuce. Jsou-li svazky spravné roz-
loZzeny, superpozici gausiani je plocha davkova distribuce, nicméné gausovsky spad, ktery
ur¢uje limit davkové spadu, miize byt vétsi nez by bylo optimalni.'* Podobné jako lze zost-
it okraj SOBP pfifazenim vétsi vahy BP na distalni hrané, lze i v tomto piipadé zosttit
davkovy spad zménou poctu protoni napfi¢ polem (obr. 2.18).

Podivejme se na obr. 2.17. Tuzkovy svazek v pozici A je charakterizovan transverzalnimi
soufadnicemi x4, ya, energii 4 (ta uréuje soutfadnici z4), svazkovym proudem [I4 a roz-
mérem svazku o4. Svazek deponuje energii D4 v okoli bodu A béhem doby t4 a nasledné
je premistén do bodu B za ¢as tap (proud béhem pohybu je I45). Rychlost pfesunu z A
do B je vap a prumérny proud je %.[47] Je-li ¢as t4 = 0, jedna se o kontinualni (ras-
ter) skenovani, tj. svazek s intenzitou /4p nezastavuje a pohybuje se plynule podél urcité
trajektorie rychlosti v4p. Opa¢ny extrém, kdy t4 >> 0, se nazyva spot skenovani (step and
shoot). Skenovani mize byt fizeno davkové, kdy se pohyb svazku kontroluje podle toho, zda
byla v daném misté dorucena pozadovana dévka, nebo casové, kdy je pohyb svazku stanoven
na zakladé doby, kterou svazek stravi v dané pozici [47) (obr. 2.19). Spot skenovani muze
byt implementovano v davkové i ¢asové Fizeném modu, stejné tak kontinualni skenovani (pii

aproximaci plynulého pohybu sérii malych kroki).

1 Nepouzije-li se koliméator nebo clona pro zost¥eni hrany a nema-li prilehly OAR dostat davku véti nez napt. 50 % davky
v PTV, musi byt vzdéalenost hranice PTV od OAR aspon 0,850.[47]
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Obr. 2.18: Transverzalni profil intenzity pole dany superpozici gausovskych svazkt. Vlevo
jsou svazky rovnomeérné rozmistény a maji stejnou amplitudu, profil je uniformni. Vpravo
jsou svazky rozmistény nerovnomérné a modulovany, profil je pfijatelné uniformni a ma

ostTejsi hranu. Pfevzato z [47].
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Obr. 2.19: Casova zavislost svazkového proudu, pozice a doru¢ené davky pii davkove a casové

fizeném skenovani. Prevzato z [47].

Ozafovaci plan si lze predstavit jako 3D mapu, v niz kazdému voxelu musi byt doruc¢ena
uréita davka. Zptisob, jakym se tak stane, zavisi na implementaci skenovani. Na obr. 2.20
je vidét, jak lze alternovat poradi zmény dosahu a zmény pozice svazku (nékdy je vyhodné

[471)

postupy kombinovat . Zpusobem, kdy se prvni skenuje transverzalni rovina a nasledné se
zméni dosah, lze nastavenim velikosti pole jako funkce hloubky konformovat distalni vstvy
bez pouziti kompenzatoru. Prvotni zména dosahu spolu s lateralni sourfadnici a nésledna
zména transverzalni soutfadnice je vyhodna pii tzv. repaintingu; do kazdé vrstvy se doruci
dévka mensi nez celkovi pozadovana tak, aby opétovnym skenovanim vrstev slo napt. kom-
penzovat pohyb organii. Moderni systémy protonové terapie jsou schopny velmi rychle ménit

energii, velikost spotu, polohu i proud, a proto lze skenovaci vzorky vhodné optimalizovat.
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Obr. 2.21: Doruceni svazku pri aktivnim skenovéani; kon-
stantni rychlost vychyleni svazku (vlevo), konstantni
Obr. 2.20: Ruzné implementace davkovy piikon svazku (vpravo). V obou piipadech je

skenovani svazku. Pfevzato z [47]. dosaZzeno stejné davkové distribuce. Prevzato z [47].

Hlavni vyhodou kontinualniho skenovani je rychlost doruceni dané vrstvy (nebo jeji frakce
pfi repaintingu), ale ne nutné rychlost doruceni celého pole. Skenovat lze s konstantni rych-
losti vychylovani paprsku nebo s konstantni intenzitou svazku (obr. 2.21). V prvnim piipadé
se k dosazeni zadané davkové distribuce moduluje intenzita svazku, v druhém pripadé se
méni Cas, ktery svazek stravi v kazdém spotu. V obou pripadech méa ale na rychlost doru-
¢eni svazku rozhodujici vliv davkovy piikon. Pifi daném dévkovém ptikonu vyssi rychlost

skenovani pouze poskytuje moznost repaintingu, ale nesnizi celkovy cas.

Technika PBS ma oproti PSPT nékolik vyhod. Davkova distribuce je konforméjsi, in-
tegralni davka je nizsi a repainting umoznuje kompenzaci pohybu organi. Systém PBS je
jednodussi co se tyc¢e poctu elementii, neni potfeba rozptylovych materiali ani RS, diky
¢emuz nedochéazi ke zvySovani lateralniho polostinu, neutronova kontaminace a halo efekt
jsou vyrazné nizsi a material nozzlu se méné aktivuje. Hlavni praktickou vyhodou PBS je,
7e se nemusi pouzivat clony a vyrabét individualni RC bloky,'? coz Setf{ naklady a zjedno-
dusuje proces lé¢by — zkracuje se doba mezi zkompletovanim planu a prvnim ozafovanim,
lécba se snéze prizpusobi na zménu pacientovy geometrie béhem kurzu a lze ozafit nékolik
poli bez vstupu do ozafovny mezi nimi. Na druhou stranu aktivni skenovani vyzaduje online
dozimetrii k monitorovani svazku a zavedeni systému zpétné vazby; kromé integralni davky
je nutné sledovat také davku jako funkci ¢asu pomoci monitorovacich ioniza¢nich komor se
segmentovanymi eletrodami.2Y) Nevyhodou je také pohyb organt béhem ozarovani, riziko z

toho plynouci lze ale snizit zminénym repaintingem.

12Samoziejmé, pokud to konstrukce nozzlu umoziiuje, kolimatory a kompenzatory mohou byt pouzity i v piipadé PBS.

Napf. pfi lé¢bé povrchovych 1ézi mohou zlepsit tvarovani polostinu.
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Obr. 2.22: Schématické znazornéni systému Obr. 2.23: Ozafovna s gantry konstrukei od
gantry. Pievzato z [52]. firmy IBA v PTC Czech. Prevzato z [53].

2.2.5 Systém fixed-beam a systém rotacni gantry

Aby mohl byt dorucen pacientovi robustni protonovy plan s vice poli, musi byt umoznéna
zména vzajemné orientace svazku a pacienta. V praxi lze manipulovat jak s polohou pacienta,
tak s nastavenim thlu svazku. Pacient je umistén na stole s robotickym ramenem, ktery ma
celkem 6 stupiii volnosti (3 transla¢ni a 3 rota¢ni). Moznost nastaveni sméru svazku se
odviji od prostorového feseni konkrétni ozarovny. Jednou z konfiguraci je tzv. fixed-beam
ozafovna,[E’O] v niz je poloha nozzlu fixovdna v prostoru. Vzajemné poloha pacienta a svazku
je v tomto pfipadé mozna pouze translaci nebo rotaci pacienta na robotickém stole. Mnohem

vétsi flexibilitu v nastaveni polohy poskytuji ozafovny s gantry.

Gantry je mechanicky rota¢ni systém (obr. 2.22), ktery umoziuje dorucit svazek pod
libovolnym tihlem vici pacientovi. Translace a rotace robotického stolu s pacientem posky-
tuje dalsi stupné volnosti pro jesté vyhodnéjsi nastaveni vzajemné polohy svazku a PTV a
také moznost zareni nekoplanarnich poli. Pfi pouziti techniky aktivniho skenovani se systém
gantry sklada z magnetického systému (gantry dipoly ohybajici svazek, kvadrupoly fokuzu-
jici svazek, dvojice dipélu skenujici svazek v laterdlnim a tranverzalnim sméru), z piistroji
monitorujicich svazek, kolimatort a dalsiho vybaveni namontovaného na ramové konstrukei.
Skenovaci dipoly mohou byt v rdmci gantry umistény pied poslednimi gantry dipoly (tzv.
upstream) nebo za nimi (tzv. downstream), viz obr. 2.24. Vyhodou upstream skenovani je,
ze svazky po finalnim ohybu maji efektivné paralelni trajektorie. Vzalenost SAD se v tomto
pripadé blizi nekoneénu, coz snizuje davku na kizi. Pl Paralelni systémy jsou technologicky

N4

naro¢néjsi a drazsi nez systémy divergentni.

Nejbéznéjsi praktické provedeni systému gantry je izocentrické, kdy je pozice pacienta
fixovana a gantry rotuje kolem néj. Bod, v némz se protinaji centralni osy vSech svazku pii
riznych thlech gantry, se nazyva izocentrum. V ozafovné je pevné fixovdno v prostoru a
vétsinou se nastavuje do stfedu PTV. Dilezité je, aby jeho pozice byla béhem 1é¢by presné

reprodukovatelna. Velikost a hmotnost gantry zavisi na hmotnosti a naboji ¢astic, maximalni
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Obr. 2.24: Schématické znazornéni upstream (vlevo) a downstream (vpravo) pozice skeno-
vacich magneti (vyznaceny zluté). Zelené jsou vyznaceny gantry dipoly ohybajici svazek a

cervéné kvadrupoly fokuzujici svazek. Prevzato z [51].

energii svazku, sile magnetického pole a pozadovaném primeéru rotace. Gantry konstrukce
spolecnosti IBA instalované v PTC Czech méa vnéjsi pramér priblizné 10 m a hmotnost 100 t.
Kromé izocentrického designu existuje méné casty excentricky systém gantry, ktery prinési
konstrukéni vyhody;[m] rotuje-li pacient kolem gantry, systém nepotiebuje tolik magneti
pro usmérnéni svazku, rotuji-li pacient a gantry kolem spole¢ného stiedu, lze vyrazné snizit

primér gantry a pofizovaci naklady.

BéZnou soucésti gantry systému je rentgenka, ktera slouzi ke snadné verifikaci polohy
pacienta.[29] Miize byt umisténa uvnit¥, vedle nebo naproti nozzlu. Je-li umisténa uvnitt
nozzlu (jako je tomu napi. v PTC Czech), rentgenové snimky maji charakter beam’s eye
view, coz je vyhodné pii pfimém porovnani polohy vzhledem k lécebnému svazku. Pred

samotnym ozafovanim ale musi byt rentgenka pochopitelné zasunuta.

PTC Czech méa celkem 4 ozafovny. Jedna je v designu fixed-beam (dale jen FBTR1), 3
maji zabudovany systém izocenrtické gantry (déale jen GTR2, GTR3, GTR4). FBTRI1 se
pouziva zejména na ozarovani nadoru prostaty, kde se vyuzivaji pouze lateralni pole. GTR2
ma univerzalni nozzle, tzn. muze fungovat v rezimu pasivniho rozptylu i aktivniho skenovani,
GTR3 a GTRA4 funguji pouze v rezimu skenovani. Na vSech ozafovnach se vak v PTC Czech
pouZiva vyhradné technika PBS. VSechny gantry maji upstrem pozici skenovacich magneti.'3
Rentgenky k verifika¢nimu snimkovani jsou instalovany uvnitf nozzlu a pred snimkovanim
je potfeba je vysunout. Poloha pacienta se verifikuje pomoci soustavy dvou vysouvacich

ortogonalnich flat panel detektor.

13Gantry systému IBA Proteus®ONE skenuje downstream.

52



2.3 Moznosti planovani protonové terapie

Zasadnim krokem v procesu radioterapie je planovani lécby. Dobry radioterapeuticky plan
vyzaduje rovnocennou spolupraci lékare a radiologického fyzika. Kombinuje klinické infor-
mace o pacientovi s fyzikdlnimi aspekty radioterapie. Cilem planovani je navrhnout nejlepsi
moznou 3D davkovou distribuci, kterd je technicky realizovatelnd s ohledem na dostupné
vybaveni a robustnost systému vzhledem k typickym radioterapeutickym nejistotam a ktera

doda 1ékarem predepsanou davku do PTV a co nejméné poskodi okolni OARs.

Predpokladem pro planovéni jsou klinické informace a planovaci systém (treatment plan-
ning system, déle jen TPS). Klinické informace zahrnuji pacientské snimky s konturovanymi
PTV a OARs, zamér radiacni terapie, predpis frakéni davky do PTV, pocet frakci, davkové
limity na OARs apod. Jedna se o vstupni sadu informaci do TPS. Planujici osoba dale skrze
TPS definuje a optimalizuje konkrétni parametry ozarovani. Vystupem z TPS je celistvy

soubor dozimetrickych dat, ktera obsahuji parametry klinickych svazki.

Stoji za povSimnuti, Ze prestoze se vlastnosti protoni a fotonu natolik 1isi, hodnota pre-
depsané davky u protonové terapie se pro stejnou predpokladanou lokalni kontrolu téhoz
nadoru pfilis nelisi od hodnoty déavky stanovené pro terapii fotonovou. RBE (jako podil

davky protoni a vysokoenergetickych fotont) je totiz 1,1.14

2.3.1 Parametry klinického svazku

Vlastnosti protonového svazku jsou urceny zejména fyzikadlnimi vlastnostmi protoni a

vvvvvv

je energie svazku. Maximalni energie protonového svazku v PTC Czech 230 MeV odpovida v
PBS' moédu maximélnimu dosahu svazku ve vodé 32 g/ cm?,133) coz je naprosto dostacujici

pro drtivou vétsinu klinickych aplikaci. Dosah lze modulovat s krokem 0,5 g/cm?.

Standardni velikost pole u systému IBA Proteus je 24x20 cm?. A¢ je v principu mozné
zkonstruovat systém s co nejvétsi moznou velikosti pole (az 30x40 cm? [33]), je tfeba vzit
v uvahu praktické aspekty (jako je napf. velikost gantry nebo nozzlu). Velka pole vyzaduji
velké a tézké clony (pfipadné kompenzatory) ¢i silnéjsi a vétsi vychylovaci magnety. Vétsina
protonovych plant operuje s ne prilis velkymi PTV. Vyjimkou je napt. meduloblastom, pro
jehoz 1é¢bu je protonova terapie Vyhodné.[55} Cilovym objemem je v tomto pripadé celé CNS
zahrnujici mozek a patefni kanél a jeho velikost muze byt az 80 cm. Ozafovani patete je tak

rozdéleno na vice na sebe navazujicich poli a vétsi velikost pole je vyhodou.

14V/e skutecnosti RBE roste s rostoucim linearnim pienosem energie (préce [54] uvadi hodnoty 1,1 na vstupu, 1,15 v centralni
oblasti hloubkové kfivky, 1,35 na distalni hrané a 1,7 na konci distalntho spadu), v celkovém efektu ale funguje model obecného

prostorové nezavislého RBE.

157U techniky pasivniho rozptylu by byl maximalni dosah v diisledku rozptylu a interakce s RS mensi.
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Kvalitu planu primo ovliviuje davkovy piikon. Cim je vys8i, tim je doba doruceni planu
nizsi a pravdépodobnost, Ze se poloha pacienta nebo jeho orgédnt zméni a ovlivni davkovou
distribuci, nizsi. Riziko interplay efekti je u ¢asticové terapie mnohem vyssi nez u terapie
fotonové. 29 Podle prof. Stefana Botha z Groningenské univerzity ztistava napt. pii ozarovani
prostaty PTV na stejné pozici v rdmci bmm piesnosti pfiblizné 5 min (pouzitim endorek-
talniho baléonku lze pfesnost zvysit na 3 mm, ale stéle na pouze 5 min). Nejvétsi mozny
davkovy prikon je témér kompletné dén extrahovanym proudem z urychlovace a je ovliv-
nén pouze ztratou protoni rozptylenych na degradatoru energie ¢i kolimatoru. Dilezitéjsi
je vSak nejvétsi pripustny davkovy piikon, ktery je omezen bezpeénosti;[55] béhem terapie
nelze principialné zabranit prezareni, lze jen kontrolou parametrii (dose readout time, beam
control time) pfipadné prezafeni zastavit pied tim, nez se stane podstatnym. Proto je maxi-
méalni davkovy pfikon limitovan zminénymi ¢asovymi konstantami. Typicky davkovy pfikon

e.199] 0] ale referuje o

je v rozmezi 1-4 Gy/min a je zavisly také na velikosti pol Novéjsi prac
flash protonové terapii (IBA Proteus Plus, double scattering) s davkovym piikonem radové
10'-10? Gy/s a popisuje jeji vyhody v porovnani s ozafovanim pi¥i standardnim piikonu.
Vyssi davkovy prikon je zadouci také u aplikaci vyuzivajici tzv. respiratory gating, pii némz
je svazek spustén pouze v urcité ¢asti dechového cyklu (respiracni pohyb muze vyznamné

BT Tdealné by mél davkovy pitkon byt

ovlivnit davkovou distribuci v oblasti mediastina)
trikrat vétsi v porovnani s ozafovanim bez gatingu, ale nemél by byt zas prilis velky, aby

probéhl dostatecny pocet dychacich cykli pro zpriumérovani nejistot diky dychéni.

7 hlediska lateralniho polostinu je dilezitym parametrem Sitka svazku. Z praktického
hlediska neméa smysl konstruovat svazek prilis tzky, nebot vicenasobny Coulombim rozptyl
by stejné zpusobil polostin vétsi, nez by odpovidalo Sifce svazku; optimélni sifka se pohybuje
mezi 7-10 mm FWHM 29 (vyjimkou mohou byt povrchové nadory, kde je uzky svazek vétsi
vyhodou). V PTC Czech je velikost polostinu jednotlivého svazku (tj. vzdalenost 80% a 20%
déavkoveé izodozy) priblizné 1,68 o (3,3 % dosahu), tj. 5 mm v hloubce 15 cm. Polostin celého
pole se pak v hloubce 15 cm pohybuje kolem 6-7 mm. 8]

Dalsi parametry svazku jsou zavislé na volbé techniky doruceni protonu (viz sekce 2.2.3 a
2.2.4). O nékterych dalsich bude pojednéno i v ramci nésledujicich sekci. Pfehled parametri
svazku v PTC Czech je uveden v tab. 2.2.

2.3.2 Technika planovani single-field uniform dose

Kazdy svazek protonové terapie, kterd je planovana metodou single-field uniform dose
(dale jen SFUD), dorué¢i do PTV homogenni davku. To poskytuje znacnou flexibilitu pii
manipulaci s vahou jednotlivych poli nebo umoznuje sestavit skupiny poli a v kazdé frakci
aplikovat pouze danou skupinu. Biologicky efekt kombinace ménicich se subsetii poli zkouma

napf. prace [59]. Lze také do primarné protonového planu zakomponovat jedno nebo vice fo-
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Tab. 2.2: Parametry systému IBA Proteus s cyklotronem C230 pii PBS v PTC Czech. Udaje

prevztay z |26, 33, 58|.

Maximalni energie protonu 230 MeV
Maximéalni dosah svazku 32 g/cm? ve vodé
Minimalni energie protoni 100 MeV

Minimalni dosah svazku

Maximalni velikost pole

7,74 g/cm? ve vodé

30x40 cm? v izocentru

Velikost distalniho spadu < 0,25 g/cm2
Davkovy gradient v distalnim spadu 1020 %/mm
Davkovy gradient v proximalni davce ~0,5 %/mm

Polostin svazku

Polostin pole

Cas ozaFovani (2 Gy do V = 10% cm?)
Efektivni SAD

5 mm v hloubce 15 cm
6—7 mm v hloubce 15 cm
< 2 min

>2m
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Obr. 2.25: Schématické
znazornéni rozsifeného
Braggova piku. Davkova
distribuce uvniti cilo-
vého objemu je homo-

genni. Prevzato z [55].

tonovych poli,[60] napf. z divodu snizeni davky na kiizi. Metoda SFUD miuze byt realizovana
technikou PSPT i technikou PBS.

Jak bylo popsano v sekci 2.1, nejvétsi vyhoda vyuziti protonu v radioterapii spociva v
ochrané OARs diky kone¢nému dosahu svazku. Distalni hranice pole je velmi diilezita, nebot,
vzhledem k podobé SOBP, chyba v fadu mm v dosahu svazku muze byt rozdilem mezi 0%
a 100% izodozou (obr. 2.25). Velikost dosahu je zvolena s ohledem na pokryti distalni ¢asti
PTV predepsanou davkou, typicky je definovana pomoci vodé ekvivalentni hloubky 90%

4t[61}

distalni izod6zy. Dosah je odvozen na zakladé metody ,ray-tracing vodé ekvivalentni

hloubky pies rozsah PTV v BEV.!® Obecné se piidava nejistota 3,5 % dosahu a 1 mm

16 Paprsky“ vychézeji z virtualniho zdroje; akumulace vodé ekvivalentni hloubky za¢ina v oblasti vstupu do definované

pacinetovy geometrie a kon¢i na distalni hrané PTV.
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navicl60 (muze se mirné lisit v jednotlivych klinickych zafizenich). Vysledny dosah je
R =1,035-maz(R;)+0,1, (2.1)

kde R; je dosah kazdého protonového paprsku. Modulace sitky svazku ve sméru jeho osy
je volena s ohledem na proximéalni pokryti cilového objemu predepsanou davkou. Opét se
pouziva metoda ,ray-tracing“, ale nejistota 3,5 % a 1 mm navic je aplikovana na distalni i

proximalni konec,[6O] tj.
M = max(1,035 - R; — 0,965 - P;) + 0,2 (2.2)

kde P; je vodé ekvivalentni hloubka proximalni hrany cilového objemu podél kazdého pa-
prsku. V porovnani s chybou v urceni distalni hrany pole ma pripadné chyba v modulaci sitky
pole daleko mirnéjsi nasledky. RC blok v pripadé PSPT zvySuje ochranu OARs umisténych
distalné za PTV tim, Ze lokalné posune oblast SOBP o hodnotu

7 dosud uvedenych informaci je patrné, ze predepsanou davku lze do PTV dorucit jedinym
protonovym polem. Pro nékteré malé tumory (napft. u prostat) je to ¢asto i béznou praxi.
Obvykle se ale vyuzivaji nasobné svazky z vice smért, aby se rovnomérnéji rozprostiela
nezadouci davka v OARs.!” Svou roli hraje také vstupni davka; na jednu stranu by mél
kazdy svazek pred dosazenim PTV idealné urazit v pacientovi co nejkratsi drdhu, aby se
minimalizoval objem zasazené zdravé tkdné, na stranu druhou ale kratka draha mize diky
superpozici BP nepfijatelné zvysit vstupni davku. Resenfm je zvolit ozéareni z vice sméru
vCetné téch, kdy svazek musi urazit delsi drahu uvniti pacienta. Napt. prace [63] prokazuje
lepsi kvalitu planu radioterapie prostaty, jsou-li pouzity lateralni pole, kdy svazek musi projit

vétsi oblasti téla, misto vyuziti predniho a zadniho pole.

Vzajemné natoceni gantry a robotického stolu umoziuje realizovat témér jakykoliv smér
svazku. PTi jeho vybéru je zasadni se geometricky vyhnout OARs. Svazky by déle nemély
prochézet strmymi gradienty hustoty (nevhodné jsou napt. svazky rovnobé&zné s hranici mezi
mediastinem a plicnim prostorem) a mély by sméfovat kolmo k povrchu pacienta. Struktury
o vysoké hustoté, jako napf. titanové Srouby nebo protézy, zpusobuji velké chyby v dosahu
a vytvari stinové efekty v davce, proto by jimi svazky nemély nikdy prochézet. Neni-li to z
anatomickych nebo jinych divodi realizovatelné, lze riziko chyby a z ni plynouci dozimetrické
disledky zmirnit pouzitim vice svazki z riznych smérti. U protoni neexistuje zadny build-
up davkovy efekt, ktery chrani kazi jakozto velmi citlivy OAR, proto je dobré vyhnout se

prekryvu vice poli na vstupu svazki do pacienta. Absenci build-up efektu lze naopak v

17Planovani terapie hlavy a krku, které zahrnuje velkoobjemovy PTV s nutnost{ pouZit na sebe navazujici pole a nasobné

boost oblasti, mtze obsahovat i 10-15 poh’.[GO]
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Tab. 2.3: Parametry, které muze planova¢ ovlivnit pfi pouziti techniky PSPT.

Vliv na 1 pole Vliv na cely plan

Dosah svazku Pocet svazku

Modulace svazku Nastaveni relativni vahy svazkt

Tvar clon Kombinace svazku (,,frakéni“ skupiny)
Tvar kompenzatoru Kombinace s fotonovym polem

Vzduchova mezera / vysunuti snoutu
Nastaveni izocentra

Smér svazku (ahel gantry, rotace stolu)

tomto smyslu vyuzit pfi pouziti fixa¢ich pomicek, které davku na kuzi nikterak nezvysi. V

porovnani s fotonovou terapii je vybér sméru pole u protonové terapie zasadnéjsi.

Tab. 2.3 prehledné shrnuje parametry, které mohou byt béhem planovani PSPT planova-
¢em nastaveny a ovlivnény. Metoda SFUD realizované PBS je v principu shodné s protonovou

terapii s modulovanou intenzitou svazku a bude zminéna v nasledujici sekci.

2.3.3 Protonova terapie s modulovanou intenzitou svazku

Jak bylo blize rozvedeno v sekci 2.2.4, PBS je nejflexibilnéjsi metoda doruceni protonové
davky, protoze umoznuje individualni 3D modulaci fluence kazdého tzkého tuzkového pa-
prsku a kontroluje doruc¢enou davku od kazdého z nich zvlast. Hlavni dozimetrickou vyhodou
PBS oproti PSPT je distalni i proximélni konformita (viz obr. 2.26) — dosah a modulace $itky
pole jsou nastaveny na trovni jednotlivych paprski. Nejistoty v dosahu jsou posuzovany pro
kazdy paprsek zvlast, proto je mozna vétsi ochrana OARs. Presna volba dosahu a modulace
sitky je limitovdna pouze koneénym krokem mezi hodnotami nastavitelné energie svazku,

coz ale nema klinicky V}’/znam[64} (zvlasté pak v piripadech, kdy je pouzito vice poli).

PSPT vychézi z konceptu SOBP, ktery je na svazku vytvoren jesté pred tim, nez je svazek
lateralné rozptylen, a nasledné vytvarovan kolimatory a kompenzatorem. Jeho sitka je proto
napfti¢ polem invariantni, tzn. hloubkova davkova kiivka je konstantni a fluence ¢astic napfic
polem se také neméni. Proto se da fici, ze PSPT je v podstaté pfimym ekvivalentem kon-
formni fotonové terapie.[64] PBS umoznuje variaci hloubkové davkové kiivky napii¢ polem,
jelikoz je béhem ozarovani pod kontrolou fluence dorucenad kazdym BP. Jinymi slovy, pfi
PBS neni potieba formovat SOBP; smér a pozice BP mohou byt vybrany naprosto libovolné

a je ukolem TPS systému rozpoznat, které z nich k¥izuji PTV, a pouze tyto vybrat.
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Photons PSPT PBS

!

Obr. 2.26: Schématicky di-

\lr agram zobrazujici lateralni

Skin konformitu fotonivého svazku

(vlevo), lateralni a distalni
konformitu pomoci PSPT
a lateralni, distalni a pro-
ximalni konformitu pomoci
PBS. Pievzato z [64].

Obr. 2.27: Proces predvy-
béru BP. Prevzato z [64].

Omezime-li se nejprve na jedno pole, prvnim krokem je (v zavilosti na technickych moz-
nostech piistrojit pro doruceni davky'®) odvodit viechny teoreticky dorucitelné BP uvnit¥
pacienta. Piky jsou primarné definovany dosahem ve vodé, proto je jejich distribuce homo-
genni a je nutné jejich rozmisténi predefinovat prepocitanim vodé ekvivalentniho dosahu na
dosah v konkrétnich tkanich pacienta. Rozmisténi teoreticky dorucitelnych piki ilustruje na
meningeomu obr. 2.27 (vlevo). Druhym krokem je automaticky predvybér BP; piky (kiizky
v obr. 2.27 vlevo) mimo PTV jsou odstranény a piky uvniti PTV jsou zachovany (obr. 2.27
vpravo). Zachovany jsou také BP tésné za hranici PTV, jelikoz tuzkové svazky jsou defino-
vany na miizce s koneénym rozmérem (napf. 5 mm) a mohlo by se stat, ze BP uvniti PTV
nejblize povrchu by byl az 5 mm vzdaleny od povrchu, coz by vedlo k problémim davko-
vého pokryti okrajovych oblasti PTV. Jiz v této fazi je predbézné pridélena vaha a relativni

fluence kazdému BP jakozto datovy vstup do procesu nasledné optimalizace.[64]

Davkova distribuce v této fazi neni homogenni; uprostied PTV, kde se tuzkové svazky
vyrazné piekryvaji, je davka mnohem vy$si nez na okrajich, kde k prekryvu jednotlivych
svazki dochézi méné az viubec. Aby byla dosazena déavkova homogenita napti¢ PTV (stale
bereme v tivahu pouze jedno pole), musi plan projit optimalizaénim procesem, ktery BP
na distalné hrané pridéli vétsi vahu a BP uvnitt PTV mensi (aZz < 5 % maximalni vahy).

V principu optimaliza¢ni algoritmus predvybér BP nepotfebuje — na zakladé definovanych

18 Mezi tyto vlastnosti se fadi napf. energetické rozliseni, maximalni a minimaln{ doruéitelna energie nebo maximalni rozmér

pole, ktery je definovan rozsahem vychylovacich magneti pfi skenovani.
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davkovych limiti na OARs by byly BP mimo PTV tak jako tak eliminovany, nicméné by to
proces vyrazné zpomalilo, jelikoz by byl v kazdé iteraci zapocitan piispévek ze vSech defi-
novanych BP. Predvybérem se vyrazné snizi pocet BP, které by vystupovaly ve vypoctech,
prestoze by mély minimalni nebo zadny prispévek k finalni davkové distribuci. Do procesu
optimalizace lze zahrnout také halo efekt zptisobeny sekundarnimi protony. Vysledkem pro-
cesu optimalizace (pro jedno pole) je davkova distribuce, ktera je v rameci limitt homogenni.
Aplikace jediného pole je vSak stejné jako v pripadé techniky SFUD vzéacné; pridavné pole

zlepsi celkovou homogenitu davky v PTV a zvysi robustnost planu.

Nyni se podivejme na planovani terapie s vyuzitim vice poli. Pokud je proces optima-
lizace vahy jednotlivych spotu aplikovan na kazdé pole zvlast, jedné se o techniku SFUD
pomoci PBS — kazdym polem zvlast je dorucena homogenni davkova distribuce a slozeni
vice poli ¢ini davku jesté homogenéjsi a konformnéjsi. Pokud se ale simultanné optimalizuji
vSechny tuzkové svazky ze vSech poli, jedna se o protonovou terapii s modulovanou intenzitou
svazku (intensity-modulated proton therapy, dale jen IMPT), ktera je ekvivalentem fotonové
IMRT.0% V takovém pripadé miize mit kazdé pole zna¢né nehomogenni distribuci a az je-
jich sumaci vznik&d homogenni pokryti PTV. Zaroven neni nutné, aby pokryti z kazdého pole
dosahovalo az na distalni hranu PTV z daného sméru. IMPT je metoda, kde se plné projevi
vyhody techniky PBS; pomoci PSPT neni mozné IMPT dosahnout.

Stejné jako v pripadé IMRT je optimalizace fizena jednak pozadavky na doruceni rele-
vantni davky do PTV, a jednak pozadavky na selektivni zvySeni ochrany OARs prostied-
nictvim definice davkovych omezeni. Pokud svazek prochézi strukturou, kterou je treba od
zafeni usetrit, selektivné se snizi vaha svazku a je kompenzovana pridanim vahy svazkim z
jinych poli, které mifi do stejné oblasti. Davkové distribuce z jednotlivych poli jsou slozité a

nepravidelné, jejich spojenim ale dochézi k homogennimu pokryti PTV.

Komplexnost distribuci pfinasi potencialni riziko v podobé tzv. degenerace v procesu
IMPT optimalizace,[64] ktera nastava, je-li k dispozici vice ruznych feseni pro stejné zadani.
Degenerace se snizuje se zvySenim poc¢tu poc¢atecénich podminek a omezeni na davkovou distri-
buci, ¢imz miize pldnovac¢ zohlednit i znalosti konkrétniho piipadu nebo predchozi zkusenosti
z piipadi podobnych. Prace [74] studuje vliv raznych pocateénich podminek na robustnnost
IMPT plant a analyzuje chyby v dosahu v jednotlivych pfipadech. Optimaliza¢ni proces
byva obvykle mnohem vice degenerativni nez korespondujici IMRT problém (typicky jsou
pro jedno aktivné skenované pole k dispozici fadové tisice BP). Prace [65] popisuje (kromé
»klasické® 3D-IMPT optimalizace, kdy jsou BP distribuovany skrz cely PTV pro kazdé pole)
také alternativni piistupy 2D-IMPT, 2.5D-IMPT a DET-IMPT (Distal Edge Tracking). Pt
DET kazdé pole primarné planuje BP pouze do distélni ¢asti PTV a optimaliza¢ni algorit-
mus nasledné modeluje jednotlivé tuzkové svazky ve 2D. Homogenni pokryti je dosazeno s
malym poctem BP a integralni davka je pro nékteré tumory nizsi v porovnéani s ostatnimi

IMPT ptistupy. 66] pET je ale citlivéjsi na nejistoty v doruceni davky. [67)
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Vzhledem k degenerativnimu problému v optimalizaci je tfeba zvazit pocet pouzitych poli
v planu. Prace [68] porovnava pii 16é¢bé nadoru v oblasti hlavy a krku IMRT a IMPT plany,
které maji 3-9 thlové-rovnomérné rozmisténych poli. Kvalita IMRT planu se s rostoucim
poctem poli zvySuje, ale kvalita IMPT planu mirné klesa pravé vlivem faktoru degenerace.
Kromé upravy pozice a relativni fluence jednotlivych BP lze béhem optimalizace ovlivnit i
dalsi parametry, mezi které patii napt. pocet BP nebo velikost pole. Zdalo by se, Ze snizeni
poctu BP zvyhodni a zrychli proces doruceni davky, ale zjistilo se, ze 80% redukce poctu
BP prinasi pouze 6% sniZeni ¢asu ozatovani.04 Je to dano tim, Ze tzv. mrtvy Cas mezi
doruc¢enim jednotlivych BP déla pouze 40 % celkového ¢asu ozafovani, ale tzv. beam-on
time, béhem néhoz je dorucovana davka, se neméni. Jinymi slovy, snizenim poc¢tu BP roste

prumérna fluence na jeden BP.

2.3.4 Nadory hlavy a krku a pritomnost kovovych artefakti

Orofaryngealni a orofacialni nadory jsou 6. nejcasté&jsi pficinou rakoviny na svets.[09)

Jedna se o anatomickou oblast, kde se nachézi mnoho OARs s omezenou toleranci vuci
ionizujicimi zafeni ¢i s toleranci velmi podobnou, jako maji tumory, proto v mnoha ptipadech
neni mozné aplikovat dostate¢nou tumoricidni davku bez zvySeného rizika poskozeni OARs
,klasickou® fotonovou terapii.wm Kromeé néddorového loziska se ozaruji také postizené uzliny a
oblasti s rizikem subklinického postizeni (okoli nddoru, spadové mizni uzliny apod.), proto je
PTV obvykle velmi slozity. Radioterapie pomoci protonového zareni ma tak v oblasti hlavy
a krku v porovnani s fotonovou terapii zna¢né vyhody. Predevsim vyznamné redukuje davku
v OARs, mezi které patii zejména micha a mozkovy kmen, struktury mozku odpovédné za
kognitivni funkce, optické dréhy, vnitini ucho, slinné zlazy, zvykaci svaly, polykaci cesty,

.70 Mira ochrany OARs je individualni, obecné ale plati, Ze maximélni benefit

hrtan a dals
prindsi protonova terapie strukturam nejvice vzdalenym od PTV. Obr. 2.28 dokumentuje

piinos protonové terapie oproti terapii fotonové.

PTC Czech pouziva vyhradné techniku IMPT. Kniha [64| popisuje piipadovou studii v
Paul Scherrer Institute u pacienta se sinonazalnim nediferenciovanym karcinomem nazofa-
ryngu, kde byla kombinovana technika IMPT a SFUD. PTV1 ma objem 300 ml a predepsana
davka je 54 Gy(RBE), PTV2 ma objem 284 ml a predepsana davka je 70 Gy(RBE). Hodnota
RBE se bere 1,1. Plan 1 je SFUD plan pro PTV 1 (0-30 Gy(RBE)), plan 2 je IMPT plan
pro PTV1 (30-54 Gy(RBE)) s davkovymi omezenimi pro mozkovy kmen, optické struktury
a usniho hlémyzdé a plan 3 je IMPT plan do PTV2 se stejnymi davkovymi omezenimi pro
stejné OARs. Kazdy plan je sloZzen ze 4 poli ve stejné geometrii. I kdyz je PTV1 velky
a komplikovany, SFUD poskytuje homogenni a konformni plan. PTV1 je dobfe ohrani¢en
95% izodézou, maximalni absolutni davka je 107 %. Uc¢elem IMPT pro PTV1 je vytlacit

davku z OARs. Diky tomu vzrostla maximalni absolutni davka v planu na 114 % a pridanim
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Hia fateny IMET

Obr. 2.28: Srovnani IMRT (vlevo) a IMPT (vpravo). Davkova distribuce (nahote) a davkové

objemové histogramy (dole). Prevzato z [70].

planu pro PTV?2 se abslutni davka mirné zvysila jesté vic, coz ale neni u planu tohoto typu
neobvyklé a plan je zcela presny, homogenni a konformni, a to i pres velky a slozity PTV

umistény v blizkosti mnoha OARs.

Bohuzel, pacienti s tumory v oblasti hlavy a krku maji ¢asto kovové zubni plomby nebo
hiife zubni implantaty, které v pripadé aplikace protonové terapie mohou zptisobit nezadouci
zmény v dosahu svazku. Dozimetrickym problémtm zptisobenym materialy o vysoké hustoté
lze predejit zafenim ze smért, kdy svazky neprochazi primo skrz kovy nebo jeho okoli, coz
ale nékdy neni mozné a pacienti mohou byt kontraindikovani k protonové terapii. Jak jiz
bylo zminéno, moznosti, jak problému celit, je planovani na zékladé MVCT snimku a je
déle rozvedeno v praktické ¢asti diplomové prace. Postupovat lze i cestou vyzkumu mikro-
dozimetrickych efektii, coz muze pomoct s vybérem vhodného sméru pro svazek, ktery musi

prochazet kovovou strukturou.

Préace |71] predklada analytické vyjadieni zmény v dosahu svazku ve vodé v piitomnosti
materiali o vysoké hustoté. Experimentalni verifikace ve vodnim fantomu pro rtizné hloubky
a energie klinického svazku a pro ruzné tloustky materiali dava shodu mezi méfenym a
analyticky odvozenym dosahem s presnosti 0,3 mm. Zjistila se také mirné zavislost posunu v
dosahu na energii dopadajicich protoni. Soucasti préace je i méfeni nejistot v davece; davkovy

perturbaéni faktor byl mensi nez 5 % pro materialy o tloustce vétsi nez 8 g/cm?.
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Obr. 2.29: Schématické nastaveni experimentu. Ozafovani s energii 226 MeV (vlevo) a s

energii 116 MeV (vpravo). Pievzato z [73].

Préace [72] porovnavna dozimetricky efekt konven¢nich titanovych implantatii s novymi
stabiliza¢nimi pomtickami vyztuzenymi uhlikovymi vlakny. Dle o¢ekavani se ukéazalo, Ze sta-
bilizatory s uhlikovymi vldkny zptsobuji jen nepatrné davkové nejistoty v porovnani s ti-
tanovymi Srouby, které zptsobuji az 80% podhodnoceni protonové davky ve vzdalenosti 4
cm za Sroubem. Uhlikovy material nezptisobuje vznik artefaktd na CT snimcich. Poznatky

prace lze vyuzit u pooperacni hadronové terapie.

Préce [73], jejiz experimentalni ¢ast probihala v PTC Czech, zkouma absorbovanou davku
a spektra LET za proménnou tloustkou kovového materialu. Cilem studie je mé¥it mikro-
dozimetrické vlastnosti protonovych svazki, které prochazeji zubnimi vyplnémi. K tomuto
ucelu byly pouzity 2 nylonové fantomy obsahujici titanovy material o tloustce 2, 5, 10 a 15
mm.'? Za fantom byly umistény pevnolatkové tzv. track-etched detektory (déle jen TED) s
vysokym prostorovym rozlisenim a schopnosti méfit LET jednotlivych ¢astic.?® Oba fantomy
s detektory (obr. 2.29) byly ozafeny technikou PBS na GTR3 v PTC Czech

1. vysokou energii 226 MeV (davka 200 mGy na platu), kdy LET spektra byla méfena
na zacatku Braggovy kiivky (obr. 2.29 vlevo),

2. nizkou energii 116 MeV (davka 5,5 mGy na platu), kdy protonovy svazek dosahuje
maxima BP v hloubce 10 mm titanu tfidy 5 a distalniho spadu BP (na ¢ele TED) za
10 mm titanu t¥idy 2 (obr. 2.29 vpravo).

19y Ceské republice je titan nej¢astéj$im materidlem na vyrobu zubnich implantatd. Déli se do t¥id podle chemické Eistoty.

Pro ucely prace byla vybrana t¥ida 2 a 5 jakozto po Fadé zastupci s nejvyssi (témér 99,46%) a nejnizsi (89,8%) &istotou titanu.

20Me&teni byla doplnéna Geant4d Monte Carlo simulacemi, jelikoz TED detektory nejsou schopny detekovat elektrony a

identifikovat vSechny Castice, které pfispivaji do LET spektra.
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Pozorovanym efektem je nértst lateralni davky, jejiz predikce muze byt pro soucasné TPS
naro¢na. Obr. 2.30 ukazuje, Ze za pozici (a) je detekovano pouze nékolik drah, zatimco za
pozici (b), kterd je za stejnym mnozstvim materidlu jako pozice (a), dochéazi k nakupeni
drah. Jedna se o oblast na hranici plastu a titanového materialu. Pozice (d) byla vybrana v
misté, kde svazek dosahuje maxima BP na konci 10 mm titanu t¥idy 5 a distalniho spadu
BP na konci 10 mm titanu t¥idy 2. Energie 116 MeV je prili§ nizkd na to, aby protony
doséhly pozice (c). Detekované drahy v pozici (b) jsou tedy dukazem lateralniho rozptylu
protoni v kovovém materidlu a produkce sekundarnich ¢astic. Dusledkem mnohonasobného
Coulombova rozptylu je vice nez 13x vyssi davka na rozhrani kovu a plastu pro titan tridy
2 a vice nez 12x vyssi davka pro titan tr¥idy 5. Naméfena spektra LET protont, neutront,
elektronu, fotoni, alfa Géstic, deuteroni a tritonu za titanovymi implantaty jsou uvedena v
grafech 5-8 v praci [73]. Tato data byla porovnana s Monte Carlo simulaci, ktera poskytuje
pridavnou informaci o prispévku riznych typu ¢éstic do LET spekter, a mohou byt pouzita v
TPS zalozenych na Monte Carlo simulacich pro benchmarking. Zavérem, jsou-li implantaty
umistény do cesty svazku v oblasti plata Braggovy krivky, rozdily v LET spektrech c¢astic
detekovanych za kovem jsou zanedbatelné, jsou-li ale umistény do cesty svazku v blizkosti

maxima BP, rozdily nabyvaji vyznamu a dochézi ke zvyseni davky.
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Kapitola 3

Kalibrace kVCT a MVCT v

Thomayerové nemocnici

Predmétem treti kapitoly je na zakladé poznatkii z autorova vyzkumného tkolu sestavit
kalibra¢ni kiivky kVCT Siemens Somatom Emotion Duo a MV-CBCT na urychlovaci Sie-
mens Artiste Solution, a to metodou stechiometrické kalibrace na zékladné vlastniho méreni

s vhodnym fantomem.
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3.1 Metody a postupy

3.1.1 Linearni urychlovac¢ Artiste Solution

Linearni urychlova¢ Artiste Solution je konstruovany zejména pro tcely obrazem fizené
adaptivni terapie (IGRT), ktera umoznuje prizptsobit pribéh ozafovani v zéavislosti na ak-
tualni anatomii pacienta, ale pochopitelné vyhovuje i ,standardnim® radioterapeutickym
postuptim. Technické udaje v této sekei jsou prevzaty z manuali [75] a [76].

Prostorovou informaci o poloze pacienta zajistuje zobrazovaci systém MVision s mega-
voltaznim kuzelovym svazkem (MV-CBCT). Technika kombinuje portalové snimky pacienta
naméiené z ruznych ahli, pficemz gantry rotuje o 200° nebo 360°. Ve srovnani s kV-CBCT
neni potieba pridavného zdroje a detektoru; snimani probiha 6 MV svazkem piimo z urych-
lovace s nizsim davkovym piikonem 50 MU /min, tzv. low-dose-rate mod (1é¢ebny svazek ma
ptikon 300 MU /min). Vyhodou je pfesné definpvané spole¢né radia¢ni izocetrum zobrazova-

ctho a lé¢ebného svazku.

Detektorem obrazu je roboticky flat panel portal imaging system. Aktivni vrstvu tvori
1024x1024 fotodiod z amorfniho kiemiku citlivych na viditelné svétlo (pik v oblasti zelené).

Dalsi parametry detekéniho systému jsou uvedeny v tab. 3.1.

3.1.2 Zobrazovaci systém MVision

MVision je systém s megavoltaznim kuzelovym svazkem (MV-CBCT). Jeho zékladni pa-

rametry jsou uvedeny v tab. 3.2. Technické udaje v této sekci jsou prevzaty z manualu [75].

Tab. 3.1: Parametry portalového zobrazovaciho systému OPTIVUE 1000ART a-Si. Udaje

prevzaty z manualu [76].

Parametr Hodnota

Aktivni zobrazovaci plocha 40x40 cm?

Rozliseni 1024 x 1024 obr. bod
Barevna hloubka (bit) 16

Rozestup mezi fotodiodami 400 pm (v obou smérech)
Velikost detektoru (D x Sx V) 672 x 599 x 44 mm?
Maximalni akvizi¢ni rychlost 8,3 snimky /s

Nelinearita +3%

Prostorové rozliseni (Ip/mm) 0,41 pro 6 MV

Max. opticka kvantova Géinnost 75 %
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Tab. 3.2: Parametry zobrazovaciho systému MVision. Udaje pievzaty z manuélu [76].

Parametr Hodnota

SID 145 cm

Uhlovy rozsah 200° nebo 360°

Pocet projekci na 10° 10

Celkova davka nastavitelna (5 MU pro hlavu, 12 MU pro péanev)
Rozsah CT ¢isel -1000 az 3095 HU

Presnost CT ¢isla 4+ 20 HU

Sum 2 % (pii 15 MU)

Rekonstrukéni matice 128x128, 256x256, 512x512 (obr. bod)

Min. tloustka fezu 0,56 mm

Hodnota koeficientu zeslabeni u (resp. ui) zévisi na parametrech skenovani. Kalibrace
CT tak musi byt provedena pro vSechny konkrétni protokoly, které se budou pouzivat v
klinické praxi. Protokoly aplikace MVision jsou charakterizovany sadou rekonstrucknich a
akvizi¢nich parametrii. V oblasti parametru akvizice lze ménit celkovy pocet MU a velikost
FOV, ostatni parametry (napf. smér gantry, vzorkovani, celkovy pocet projekei, vzdéalenost
ohniska od detektoru (déle jen SID)) jsou pevné dany vyrobcem a nelze je ménit. V oblasti

parametri rekonstrukce 1ze ménit velikost Fezu, tloustku fezu a rekonstruckni kernel.

Vyrobce dodavéa 3 vychozi kalibra¢ni protokoly:! CB 8MU, CB 15 MU nebo CB 60MU.
Zvyseni po¢tu MU snizuje Sum v obrazu, zlepsuje pomér kontrastu a Sumu v mékké tkani,
vyrazné neméni prostorové rozliseni s vysokym kontrastem a prodluzuje celkovou dobu ske-

novani. Z toho vyplyva nékolik zavéri:

e pii zachovéni stejné trovné Sumu a rozliseni mékkych tkani je u objemnéjsich pacienti

zapotiebi vétstho poctu MU,

e zobrazovani objekti s vysokym konstrastem (napf. zlata zrna) nelze ovlivnit nastave-

nim MU,

e pacienti s kovovymi implantaty potfebuji k dosazeni ptijatelné kvality obrazu veétsi
pocet MU.

FOV ma v izocentru p¥i vychozi SID standardné velikost 27,4 x 27,4 cm?, kterou miize
uzivatel zmeénit nastavenim polohy clony Y kolimatoru (clona X na urychlovaé¢i Artiste neni,
pouze lamely MLC). Aplikace MVision nabizi i protokoly s rozsifenym zornym polem (tzv.

extended-FOV), pii nichz lze clonu Y rozeviit az na velikost pole 40,8 cm.[77)

ITyto protokoly nejsou uréeny k zobrazovani pacientii a nesmi byt ménény.
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Velikost Tezu je pocet pixeli rekonstruovaného obrazu. Pro maximalni velikost FOV je
velikost pixelu 2 mm? pro rekonstrukéni matici 128x128, 1 mm? pro matici 256x256 a 0,5
mm? pro matici 512x512. S klesajici velikosti pixelu roste prostorové rozliSeni, roste obrazovy
Sum a prodluzuje se celkova doba rekonstrukce. Tloustka fezu ma vliv pouze na vzdalenost
mezi obrazy — zvySenim tloustky fezu x-krat se rekonstruuje 1/x obrazii a mezera mezi

obrazy se vyplni interpola¢né. S rostouci tloustkou fezu se zkracuje doba rekonstrukce.

Kernel je rekonstrukeni filtr, ktery se pouziva na data projekci, aby se snizil Sum a redu-

kovaly se artefakty rekonstruovanych obrazu. Aplikace MVision nabizi:

e Smoothing (Gaussian) kernel, ktery obraz gaussovsky vyhlazuje,
e Edge Enhancing (Ram-Lak) kernel, ktery v obraze zvyraznuje hrany,

e Edge Preserving (Shepp-Logan) kernel, ktery hrany v obraze zachovéava.

Smoothing kernel zvySuje diferenciaci mékkych tkani pifi soucasném snizeni prostorového
rozliSeni, hranové kernely prostorové rozliseni naopak zvysuji, ale na tikor zvyseni obrazového
Sumu a nizstho kontrastu mékkych tkani. Uvedené kernely lze kombinovat s anatomickym

filtrem optimalizovanym na ruzné anatomické oblasti/velikosti. Aplikace MVision nabizi filtr:

e Pelvis, ktery je vhodny pro velké anatomické casti,
e HeadNeck, ktery je vhodny pro mensi anatomické ¢asti,

e None (zadny filtr, bez korekce).

Ucelem filtri Pelvis a HeadNeck je potladeni cupping artefaktu (viz sekce 1.4.2), jehoz vlivem
je stfed obrazu tmavsi nez jeho okraje. Cim vétsi anatomicka st je zobrazena, tim vyraznéjsi

je cupping artefakt.?

3.1.3 Fantom CIRS 062M

Kalibrace CT pristroju se provedla s pomoci fantomu CIRS Electron Density Phantom
Model 062.78] Sklada se ze dvou do sebe zapadajicich ¢asti. Vnitini ¢ast (tzv. Head Phantom)
obsahuje 8 vlozek po obvodu a 1 vlozku v centralni ¢asti, kterd muze byt naplnéna vodou.
Vnéjsi ¢ast fantomu® obsahuje 8 vloZek po obvodu (obr. 3.1 vlevo). Vlozky lze v ramci
fantomu volitelné preskladat. Seznam vlozek a charakteristika jejich parametri jsou uvedeny
v tab. 3.3.

2P#i nastavovani anatomického filtru je tfeba také brat v uvahu velikost FOV, konkrétné nastaveni clony Y. Jeji zavieni

by mélo byt spojeno se snizenim intenzity anatomického filtru.

3Vn&jsi + vnitini ¢ast fantomu tvoii dohromady tzv. Body Phantom.
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Tab. 3.3: Relativni chemické hmotnostni slozeni a fyzikalni hustoty vlozek fantomu CIRS
Model 062 Electron Density Phantom. Relativni fyzikalni a elektronové hustoty vuci vodé

(Pm.rer & perer) byly prevzaty z oficidlnich stranek vyrobce 78] a prvkové slozeni z prace [79].

pmred Pers H O C N Cl Ca P Mg S Ba

lung in. 0,21 0,200 88 186 675 3,5 16 - - - - -
lung ex. 0,51 0496 89 204 66,0 24 0,6 1,7 - - -

adipose 0,96 0949 10,0 164 713 18 0,2 0,3 - - - -
breast 099 0976 96 170 703 19 02 0,9 - - - -
solid w. 1,03 0,998 79 272 53,6 1,7 0,2 — — 9,3 — -
water 1,00 1,00 11,2 888 — - - - - - - -
muscle 1,06 1,043 9,1 16,8 69,7 2,1 0,1 2,2 - - - -
liver 1,07 1,052 9,0 17,1 694 2,1 0,1 2,2 - - - -
bone 200 1,16 1,117 70 22,7 56,3 20 02 85 3,3 - - -
bone 800 1,63 1,456 5,7 259 40,8 10 0,1 179 83 - - 0,3

bone 1250 1,82 1,695 3,6 320 288 1,1 004 233 10,8

0,08 0,32

Na obr. 3.1 (vpravo) je pro ukdzku uvedeno uspoiadani vlozek pii MVCT méfeni na
urychlovaéi Artiste.* Pokud se méii v protokolu Pelvis, tj. s celym fantomem, vlozky ze
stejného materialu ve vnéjsi a vnitini ¢asti fantomu by mély byt umistény co nejdale od

sebe. Méri-li se v protokolu HeadNeck, pouzije se pouze vnitini hlavova ¢ast fantomu.

Fantom byl pomoci pozi¢nich laseri v ozafovné (MVCT) a ve vySetfovné (kVCT) a vyzna-
¢enych kiizii na svém povrchu nastaven tak, aby se jeho stfed nachazel v izocentru. Prestoze
napf. prace [14] doporucuje snimat fantomové vlozky oddélené v izocentru (z divodu stej-
ného spektra fotonu), vétsina praci (napf. studie [18]) uvadi, ze CT ¢isla jednotlivych insertu
jsou v dobré shodé€ nezéavisle na jejich umisténi v ramci FOV. Fantom byl proto snimén se

vSemi vlozkami soucasné.

3.2 Vysledky

Byly naméteny 2 sady CT snimkt; prvni MVCT na Artiste Solution a druha kVCT na
Somatom Emotion Duo. Vzhledem k tomu, Ze prakticka ¢ést prace se zabyva planovanim

terapie nadoril hlavy a krku, méieni probéhlo pouze s hlavovu ¢asti fantomu CIRS 062M.°

4Na obrazku 3.1 (vpravo) je zachycen cely Body Phantom, ale snimani probihalo pouze s vnitini hlavovou &asti. Uspotadani

vlozek ve fantomu pfi kVCT méfeni bylo odliné.

SMVCT méfeni na piistroji Artiste Solution probéhlo pouze s hlavovou Easti fantomu. MéFeni na pfistroji Somatom

Emotion Duo probé&hlo s celym fantomem, ale pro kalibraci byly pouZity pouze hodnoty z hlavové ¢asti fantomu.
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Obr. 3.1: CIRS Model 062 Electron Density Phantom (vlevo); prevzato z oficidlnich stréanek

vyrobce [78]. Nastaveni polohy vlozek fantomu pii MVCT méfeni (vpravo).

Parametry pouzitych protokolt jsou uvedeny v tab. 3.4. Z pfiblizné centralniho fezu byly

v programu ImageJ vypocitany stfedni hodnoty HU jednotlivych vlozek (obr. 3.2). Kvili

nizsimu kontrastu na okrajich vlozek (patrno predevsim na MVCT snimcich, obr. 3.2 vpravo)

se k vypoctu stiedni hodnoty HU nepouzil maximalni mozny ROI (tj. cely objem vlozky), ale

pouze mensi obdélnikovy vytez se stfedem na ose vlozky. Smérodatna odchylka je v tomto

pripadé mensi. Vypocitané hodnoty z programu ImagelJ jsou uvedeny v tab. 3.5 a tab. 3.6.

Tab. 3.4: Parametry pouzitych protokoli pro kalibrace systému MVision a CT Somatom

Emotion Duo.

Somatom kVCT

Artiste MVCT

Protokol

Energy

Total MU
CTDI,

Start Angle [deg]
End Angle [deg|
Slice Size [px]
Slice Thickness [mm)]
FOV

Kernel

Anatomy size
Scatter correction
Diffusion filter

Ring Correction

Pelvis
120 kV

10,44 mGy

512x512
0,760
B20f

HeadNeck
6 MV
15
180
180
256x256
1,103
27.4 x 27,4 cm?
smoothing
medium
ano
ano

ano
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393x393 mm (512x512);  [Area _ [Mean [StdDev_[Min___ [Max |Area [Mean [StdDev [Min  [Max
1 150.829 -983.738 18.451 -1022 -925
2 150.829 840328 31.289 749 924 1 175334 18.681 17.521 -26 85
3 150.829 -57.656 24.788 -129 26 2 175.334 14.944 16.416 -53 64
3 175.334 -543.986 26.208 -592 -468

282.48x% A8 mm ® : 16-bit;

Obr. 3.2: Ukazka vypoc¢tu HU v programu ImageJ pro kVCT (vlevo) a MVCT (vpravo).

Tab. 3.5: Data vypocitana v programu ImageJ z centralniho fezu série kVCT snimki hlavo-
vého fantomu CIRS 062M. A je plocha, z niz se pocita stfedni hodnota HU, .., dané vlozky,
S je standardni odchylka stfedni hodnoty, HU,,;, & HU 4. jsou nejmensi a nejvétsi hodnoty
HU v oblasti A.

A [mm?’] HUmean S HUmzn HUmaa:

adipose 151 -58 25 -129 26
lung inhale 151 -825 25  -891 -761
bone 200 151 217 27 147 291
liver 151 44 25 -32 137
breast 151 -27 28 -97 A7
lung exhale 151 -497 25 -567 -432
bone 800 151 840 31 749 924
muscle 151 54 26 -14 132
solid water 151 9 24 -01 7

Hodnoty HU z tab. 3.5 a tab. 3.6 a fantomova data z tab. 3.3 se dosadi do vztahu

HU; +1000 = 1000 - pf = A - pt Z2%2 + B ptet 2% 4 C - pret | (3.1)

(3 3 (2 3

vvvvvv

a prsni tkan v pripadé MVCT (v tab. 3.6 vyznaceny Cervené) byly vylouceny, coz bude

70



Tab. 3.6: Data vypocitana v programu ImageJ z centralniho fezu série MVCT snimki hlavo-
vého fantomu CIRS 062M. A je plocha, z niz se pocita stfedni hodnota HU,,cq, dané vlozky,
S je standardni odchylka stfedni hodnoty, HU,,;, a HU,,.. jsou nejmensi a nejvétsi hodnoty
HU v oblasti A.

A [mm3] HUmean S HUm'm HUmaz

adipose 175 15 16 -53 64
lung inhale 175 -544 26 -592 -468
bone 200 175 95 19 -24 159
liver 175 52 16 6 103
breast 175 5 14 -33 50
lung exhale 175 -306 23 -379 -233
bone 800 175 347 25 264 440
muscle 175 79 20 13 159
solid water 175 38 13 -14 75

okomentovano v diskuzi. Vznika tak soustava linedrnich rovnic pro nezndmé parametry A,
B, C. Regresni fit byl uréen metodou nejmensich ¢tvercti v programu Python. Hodnoty

vypocitanych koeficientt jsou uvedeny v tab. 3.7.

Dosazenim koeficienti A, B, C' do vztahu (3.1) se vypocitaly HU pro 33 lidskych tkani,
vodu a vzduch. Chemickeé slozeni tkani je uvedeno v tab. III v ptiloze. Vysledky vypocétu HU
jsou uvedeny v tab. 3.8 (a také v tab. III v pfiloze). Jsou také po fadé pro kVCT a MVCT
kalibraci vyneseny do grafu 3.3 a 3.4, nicméné do planovaciho systému se data nahraji jako
dvojice bodi HU-fyzikalni hustota a ten si z nich podle svého vnitiniho algoritmu sestavi

kalibra¢ni kiivky.%

Tab. 3.7: Vypocitané koeficienty stechiometrické kalibrace.

A B C
kVCT 0,001 + 0,006 2,326 £ 1,543 913,728 + 41,382
MVCT 0,016 = 0,081 -7,098 £ 22,550 1270,510 £ 635,400

6Pro ilustraci jsou na obr. II v piiloze uvedeny kalibraéni kiivky MVCT systému na urychlovadi Siemens Artiste v prazské
Thomayerové nemocnici pro nékolik protokolt aplikace MVsion, které autor této préace sestavil a diskutoval v ramci svého
vyzkumného tkolu. Kalibrace jsou slozeny ze tii linearnich fiti pro oblasti vaduchu a plic, mékkych tkani a kostnich tkani
(rovnice fitd jsou uvedeny v tab. IV a jejich koeficienty byly vypocitany v programu Gnuplot). Rozborem téchto kalibra¢nich
kiivek byly ziskadny i n&které poznatky, které byly vyuzity v této diplomové praci a budou okomentovany v diskuzi.
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Tab. 3.8: Vypocitané HU ke kalibraci kVCT Siemens Somatom Emotion Duo a MVCT Si-
emens Artiste Solution s aplikaci MVision s vyuzitim hlavové ¢asti fantomu CIRS 062M.

Fyzikalni hustoty p, lidskych tkani vzhledem k vodé byly prevzaty z [17].

Tkan Prel HUgver HUnver
Adipose 0,95 -77,6 33,2
Blood 1,06 35,7 76,1
Brain 1,04 19,9 64,9
Breast 1,02 -31,7 424
Cell nucleus 1,00 -11,5 16,2
Eye lens 1,07 53,3 107,6
GI tract 1,03 9,6 53,6
Heart 1,06 36,2 78,9
Kidney 1,05 26,4 69,5
Liver 1,06 35,4 78,1
Lung 0,26 -745,3 -735,9
Lymph 1,03 14,0 47,3
Muscle 1,05 25,2 69,1
Ovary 1,05 29,4 68,4
Pancreas 1,04 17,9 68,8
Cartilage 1,10 89,4 109,1
Red marrow 1,03 -1,2 85,1
Yellow marrow 0,98 -49,0 72,3
Skin 1,09 72,5 129,0
Spleen 1,06 36,9 77,5
Testis 1,04 18,2 58,6
Thyroid 1,05 16,0 83,4
Cortical bone 1,92 794,3 400,3
Cranium 1,61 517,5 2894
Femur 1,33 265,4 179,5
Humerus 1,46 380,8 237,3
Mandible 1,68 580,1 3177
Ribs (2nd, 6th) 1,41 339,0 219.9
Ribs (10th) 1,52 437,5 259,6
Sacrum 1,29 230,5 177,0
Spongiosa 1,18 130,8 131,8
Vertebra C4 1,42 347.,0 222.8
Vertebra D6, L3 1,33 266,3 188,9
Water 1,00 -38,8 118,3

Air 0,001 -998,6 -998,6
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Obr. 3.3: Kalibra¢ni kiivka kVCT pouzita pro finalni planovani.
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Obr. 3.4: Kalibra¢ni kiivka MVCT pouzité pro finalni planovani.
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Kapitola 4
Praktické planovani protonové terapie

Ctvrta kapitola pfedstavuje stézejni c¢ast diplomové prace. Opiraje se o teoretické po-
znatky (predevsim) z kapitoly 2, analyzuje a vzajemné srovnava kVCT a MVCT planovani
protonové 1é¢by u pacienta s PTV v oblasti hlavy a krku a s kovovymi artefakty. Planovani

probihé& na zékladé vlastni kalibrace planovacich CT piistroji (viz kapitola 3).
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4.1 Metody a postupy

Pacientské CT snimky pro planovani pochéazeji z databéze Thomayerovy nemocnice v
Praze. Pacient podstoupil planovaci kVCT vySetfeni na Siemens Somatom Emotion Duo a
CB-MVCT snimky se poridily na urychlova¢i Siemens Artiste pfi nastavovani do lé¢ebné po-
lohy. Samotné planovéani 1é¢by probéhlo v PTC Czech v planovacim systému XiO, do kterého
se zadala data z tab. 3.8 nutné pro sestaveni kalibra¢ni kfivky. Celkem byly vypracovany 4

plany tak, aby bylo mozné vzajemné porovnat davkové distribuce kVCT a MVCT planu:

1. plan na zakladé kVCT snimku (dale jen kVCT pléan),
plan na zakladé MVCT snimki (déale jen MVCT plan),
kVCT plan prepocitany na MVCT snimky (dale jen kV-na-MV plan),

- W

MVCT plan prepocitany na kVCT snimky (déale jen MV-na-kV plan).

Plany se vyhotovily pro ozafovnu FBTR1, ktera se k terapii nadortu hlavy a krku nepouziva,

ale vzhledem k mnozstvi a tthliim pouzitych poli (viz tab. 4.1) to nem4 pro tuto préci vyznam.

PTV byl zvolen fiktivné v oblasti hlavy a krku tak, aby vyrazné zasahoval do oblasti
kovovych artefaktti v tstni dutiné a okoli, zptisobenych amalgadmovymi zubnimi vyplnémi.
Po konzultaci s fyziky v PTC Czech nebyly do planu zakresleny zadné dalsi struktury ani
OARs.! Plany byly bez tijmy na obecnosti vytvoreny ,technicky® na jednu frakeci.?

Zéakladni parametry kVCT a MVCT planu jsou uvedeny v tab. 4.1. Ozarovani bylo na-
planovano metodou IMPT. Energie jednotlivych protonovych svazkt se urcuji na zakladé
optimalizace spoti. Vypocetni algoritmus si sam spoc¢itd minimalni a maximalni dosah,
ktery odpovida prislusné minimalni a maximéalni energii, a nasledné se mu zadé spot spacing
a tzv. peak width multiplier, tj. nezadéva se vzdéalenost mezi vrstvami, ale jak husté jsou
peaky naskladény za sebe (hodnota se udava v nasobcich sitky piku). Napt. pole 1 kVCT
planu m4 interval dosahii 1,35—16,41 g/cm?. Minimalni dosah je mensf nez 7,5 g/cm?, coz
odpovida minimalni energii (100 MeV), které je systém schopen dosédhnout, proto je pouzit
RS, ktery vsechny dosahy zkracuje o 7,5 g/cm?. Interval dosahu je tak 8,76 23,82 g/cm?,

plan mé celkem 35 vrstev, peak width multiplier je 0,8 a spot spacing 0,5 cm.

IKritické struktury nebyly v pivodni sadé CT snimki lékafem zakresleny a dokreslovat je svépomoci nemé podle Ing.
Navratila z PTC Czech pro uéely této prace vyznam, nebot porovnani davek v OARs neni primarnim pfedmétem zajmu,

dulezité je porovnat 3D davkové distribuce jako celek.

2Pro tcely porovnani davkovych distribuci je to plné dostadujici. Celkova dévka by zavisela na konkrétnim typu nadoru,

stagingu, predchozi 1é¢bé apod.

75



Tab. 4.1: Parametry kVCT a MVCT planu.

kVCT MVCT
Pocet poli 2 2
Uhly poli 90, 270 90, 270
Velikost poli 5,8 x 14,8 cm? 5,8 x 14,8 cm?
Mod PBS (IMPT) PBS (IMPT)
Objem PTV 288,44 cm?® 296,35 cm?
Pocet frakci 1 1
Davka na frakci 2,00 Gy 2,00 Gy
Max. davka 2,23 Gy 2,19 Gy
Min. davka 1,70 Gy 1,69 Gy
Stredni davka 2,09 Gy 2,09 Gy

4.2 Vysledky

Kazdému planu 1-4 nalezi 3D davkova distribuce. Na obr. 4.1 a 4.2 jsou po fadé v transver-
zalnim Tezu v oblasti priblizné uprostied PTV zobrazeny 2D davkové distribuce kVCT a
MVCT planu, které byly vyexportovany z planovaciho systému XiO. PTV je vyznaceno

¢ervené. Na prvni pohled je patrné, ze MVCT snimky jsou bezartefaktoveé.

Dévkové objemovy histogram na obr. 4.3 srovnava kV-na-MV plan (plna ¢ara) a MVCT
plan (pferusovana ¢ara). Davkové objemovy histogram na obr. 4.4 srovnava MV-na-kV plan
(plna ¢ara) a kVCT plan (prerusovana ¢ara). DVH 4.4 ukazuje jisté podzareni PTV, kdyz
je kVCT plan aplikovan na MVCT snimky, coz je v souladu s teoretickymi poznatky (napf.
prace [7]). Skute¢nou informaci o rozdilech v davkové distribuci vSak poskytne az mapa

rodili hodnot davky v jednotlivych voxelech.

Davkova distribuce MVCT planu byla odec¢tena od kV-na-MV planu a davkové distribuce
MV-na-kV planu byla odec¢tena od kVCT pléanu. Obr. 4.5 a 4.7 dokumentuji postup na fezu s
nejvétsim rozdilem davky. Obr. 4.6 je zvétsenim fezu s nejvyssim rozdilem davky pro odecet
MVCT planu od kV-na-MV planu a obr. 4.8 je zvétSenim Tezu s nejvyssim rozdilem davky
pro odecet MV-na-kV planu od kVCT planu. Z analyzy celé sady rozdilovych map vSech
fezil vyplyva, Ze nejveétsi rozdily se nachéazi v oblasti kostnich struktur, vzduchovych dutin
a v oblasti artefakt. Ciselns jsou poznatky shrnuty v tab. 4.2 a budou blize okomentovany
v diskuzi (kapitola 5).
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Obr. 4.1: Davkova distribuce kVCT planu. Rez byl vybran pfiblizné uprostied PTV (zazna-

¢eno cervené). Zluta kiivka oznacuje 95% déavkovou izodozu.

Obr. 4.2: Davkova distribuce MVCT planu. Rez byl vybran piiblizné uprostied PTV (za-

znaceno Cervené). Zluta kiivka oznacuje 95% davkovou izodozu.

7



Dose Gy

Obr. 4.3: Davkoveé objemovy histogram pro PTV. Plné ¢ara je pro kV-na-MV plan, pferu-

Sovana cara je pro MVCT plan.

100.00 -

Obr. 4.4: Davkové objemovy histogram pro PTV. Plna ¢ara je pro MV-na-kV plan, preru-

Sovana ¢ara je pro kKVCT plan.
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Tab. 4.2: Procentuélni hodnoty rozdilu davky pro jednotlivé odecty plani z obr. 4.6 a 4.8.
Referen¢ni davka je 2 Gy = 100 %.

Odecet kV-na-MV od MVCT Odecet kVCT od MV-na-kV

Oblast artefaktt > 10 % >10%
Kosti -510% - 5-10
Nosohltan ~ 5% ~-5%
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Kapitola 5

Diskuze

5.1 Kalibrace CT pristroje

Jiz od pocéatku 90. let!13] se presna kalibrace planovaciho CT povazuje za klicovy faktoru
k vypoctu piesné davkové distribuce.! S vyuzitim MV-CBCT je tikol o to naroénéjsi, ze
81]

rozptyl a tvrdnuti svazku zavisi na tvaru a objemu snimaného objektu.

Béhem konstrukce MVCT kalibra¢ni kiivky na urychlovaci Siemens Artiste nebyly vzaty
v uvahu naméfené HU hodnoty pro tukovou a prsni tkanovou ndhradu fantomu CIRS (viz
¢ervené hodnoty v tab. 3.6). Tvar pivodni MVCT kalibra¢ni kiivky (obr. 5.1) neni v souladu
s zadnou studii citovanou v této praci, ani neodpovida zavérim vyzkumného tkolu autora.
Analyzou zéavislosti namérenych HU fantomovych vlozek na relativni fyzikalni hustoté vlozek
a porovnanim s daty pro kVCT kalibraci bylo zjisténo, ze zejména hodnoty HU pro prsni a
tukovou tkan porizené na urychlovadi Siemens Artiste jsou vyrazné odchyleny od teoretické
predpovédi a pravdépodobné zodpovidaji za tvar kalibra¢ni kiivky na obr. 5.1. Jelikoz tvar
kVCT kalibra¢ni kiivky je v souladu s teoretickymi poznatky, mohou za to patrné vlastnosti
detektoru OPTIVUE 1000ART a-Si, ktery je soucasti urychlovace Artiste. V letech 2013-
2018 byl nékolikrat proveden upgrade software s viditelnym dopadem na kvalitu obrazu a
zaroven detektor nebyl dlouho kalibrovan. Vzhledem k tomu, Ze urychlova¢ Artiste Solution

v Thomayerové nemocnici je tésné pred vyfazenim, roli mize hrat i radia¢ni poskozeni.

K vyfteseni problému s tvarem kalibra¢ni kiivky se tedy nabizely 2 moznosti; prvni, udélat
stechiometrickou kalibraci bez pouziti naméfrenych HU z tukové a prsni vlozky (obr. 5.2),
nebo druhé, udélat stechiometrickou kalibraci pouze z hlavové ¢asti fantomu pti méreni HU
vlozek celého body fantomu (obr. 5.3). Ob& moznosti davaji dobry vysledek a pfijatelny tvar

kalibra¢ni krivky. Jako finalni byla zvolena prvni moznost, protoze je principialné spravnéjsi;

I Préace [13] se zabyva planovanim fotonové terapie a kalibraci vztahu mezi HU a relativni elektronovou hustotou, ale jelikoz
se pri kalibraci mezi HU a relativni brzdnou schopnosti u protonové terapie pocitaji brzdné schopnosti z elektronovych hustot

pomoci Bethe-Blochova vztahu, jsou zavéry platné i pro protonovou terapii.
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Obr. 5.1: Kalibra¢ni kiivka MVCT s vyuzitim ptivodnich dat bez zmény.
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Obr. 5.2: Kalibra¢ni kiivka MVCT po vynechani HU prsni a tukové vlozky fantomu.
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Obr. 5.3: Kalibra¢ni kiivka MVCT z dat pii méfeni HU celého body fantomu.
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v8echny studie citované v teoretické ¢asti této prace (napf. [18]) totiz deklaruji, ze kalibra¢ni
kiivka je u MVCT citliva na velikost objemu, a to pfedev§im v oblasti vyssich HU (v oblasti
ptiblizné do 100 HU jsou zmény zanedbatelné). Ke stejnému zavéru dospél autor i ve svém
vyzkumném tikolu (viz obr. II v p¥iloze), v ramci jehoz praktické ¢asti byl fantom CIRS 062M
nasniman v konfiguraci Body i Head ve dvou ruznych protokolech aplikace MVision. Jelikoz
cilem této diplomové prace je planovani radioterapie hlavy a krku, je lepsi zvolit kalibraci

vytvofenou z méreni HU pouze hlavové ¢asti fantomu i za cenu nizstho poc¢tu vstupnich dat.

Usporadani vlozek ve fantomu pii méfeni dat pro kVCT kalibraci bylo odlisné ve srov-
nanim s MVCT méfenim. Tento fakt ale na vyslednou kalibra¢ni kiivku a na vzajemné
porovnéani vysledki obou metod mé& minimalni vliv. Prace [14] sice doporuc¢uje snimat fan-
tomové vlozky oddélené v izocentru CT, aby bylo zajisténo vzdy stejné spektrum fotont,
ale prakticky vliv pozice vlozky pfi snimani na vyslednou kalibraci je minimalni. Prace [12]
udavé, ze rozdil mezi snimanim vlozek najednou ve fantomu nebo snimanim kazdé vlozky
zv1ast je mensi nez 1 %, studie [18] vyloZené tvrdi, Ze na usporadani jednotlivych vlozek
vysledna kalibrace nezavisi.

v v

stroji Somatom Emotion Duo se naméfily pouze v konfiguraci Body, tj. s obéma c¢astmi
fantomu dohromady. Tyto snimky nebyly porizeny autorem této prace, ale byly mu poskyt-
nuty z databéze Thomayerovy nemocnice. Piistroj Somatom Emotion Duo jiz bohuzel neni
v nemocnici k dispozici, proto neni mozné akvizici opakovat. Zaroven v Thomayerové nemoc-
nici neni zadny vhodny pacient s nddorem hlavy a krku, ktery by mél potrizené CB-MVCT
snimky a jehoz 1é¢ba by byla planovana na soucasné instalovaném CT pristroji Phillips. Ke
kVCT kalibraci sice byly pouzity hodnoty HU vlozek pouze z hlavové ¢asti fantomu, ale
jak popisuje napi. prace [12|, zména velikosti fantomu ma na stechiometrickou kalibraci vliv
(opét predevsim v oblastech vyssich HU).

v

Prace [12| konstatuje, Ze vazit kalibraci podle nejistot HU je matematicky spolehlivéjsi,
presto je ale efekt vazeni zanedbatelny. Zaroven zadna ze studovanych praci zabyvajici se

MVCT nebere vazeni dat v potaz, proto nebylo vazeni kalibrace uvazovani ani v této praci.

Prestoze je Midgleyova metoda pro MVCT kalibraci principialné spravnéjsi a presnéjsi, je
oproti Jackson-Hawkesové metodé, vhodné zejména pro diagnostickda CT, vypocetné i tech-
nicky naro¢néjsi. Protoze vétsina praci interakci tvorby part pii snimani MVCT zanedbéava
a pouziva J-H metodu, byla metoda pouZita i v této praci. Ze zavéru prace [14] navic vy-
plyvé, ze chyba pri pouziti Jackson-Hawkesovy metody misto Midgleyovy neni velkd — pro
kazdy testovany snimaci protokol byl rozdil mezi obéma metodami mensi nez 15 HU a ne-
byla pozorovana zadna systematicka odchylka, coz podle prace indikuje, Zze obé metody jsou

dostatecné presné.

Zavérem je jesté nutno podotknout, ze k méfeni na CB-CT by byl oproti fantomu CIRS
062M vhodnéjsi fantom CIRS CBCT Electron Density Phantom, ktery je rozsifenou verzi
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fantomu CIRS 062M a je specialné konstruovany pro ucely CBCT. Jeho geometrie vyzaduje
dalsi materialy vlozek a bere v ivahu méfeni i mimo centralni osu svazku.[’® Pro ucely této

diplomové prace ale bohuzel fantom nebyl k dispozici.

5.2 Planovani protonové terapie

Jednou z néjvétsich vyhod planovéani terapie (fotonové i protonové) na zékladé MVCT
snimki namisto kVCT snimki je redukce vyraznych kokovych artefaktii. V této praci byl
fakt tspésné ovéren; zatimco kVCT snimky pacienta, jemuz byl sestaven plan, jsou zietelné
ovlivnény vyraznymi artefakty diky pritomnosti kovu v usti dutiné (obr. 4.1), MVCT snimky
zadné artefakty nevykazuji (obr. 4.2).

KVCT a MVCT planovani se v principu nelisi a obé metody davaji uspokojivé vysledky.
Tento poznatek vyplyva se zavéru studii citovanych predevsim v kapitole 1 a také z expe-
rimentalni ¢asti v kapitole 4. Davkové distribuce zkonstruovaného kVCT a MVCT planu se
vzajemné vyrazné nelisi (viz izodozy na obr. 4.1 a 4.2) a stfedni davka je pro oba plany také

stejna (2,09 Gy). Kvalita planovani je nejvice ovlivnéna presnosti a spravnosti kalibrace.

Nepresnost do finadlnfho porovnani davkovych distribuci zanasi také fakt, ze kVCT a
MVCT snimky nebyly na pocatku ve stejné prostorové koregistraci. Manualni faze snimki

neni zcela presna a malym vlivem se muze projevit na vysledku.

Nejvyssi vypocitana hodnota rozdilu v davkové distribuci mezi kV-na-MV a MVCT pla-
nem byla 18,5 % (0,37 Gy) pifmo v oblasti artefakt.? Tento vysledek neni prekvapivy a je v
souladu s o¢ekavanim, jelikoz kVCT plan byl proveden na zékladé CT snimkii, které neprosly
zadnou artefaktovou korekei. Obr. 5.4 a 5.5 ukazuji davkovou distribuci pro kVCT a MVCT
podkladové snimky v oblasti, ktera je na kVCT nejvice ovlivnéna artefakty (PTV bylo pro
vétsi prehlednost vyjmuto). Planovaci systém poklada cerné oblasti okolo Celisti za vzduch,
proto v kVCT planu je davka nizsi. Prekopirovanim parametri planu na MVCT snimky, na

kterych artefkty nejsou, dojde podhodnoceni davky.

Rozdily v davkové distribuci 5-10 % v oblasti kosti méa pravdépodobné na svédomi nejis-
tota v MVCT kalibraci. Z kalibrac¢nich krivek 5.1 —5.3 je patrné, zZe vstupni data do kalibrace
maji vliv zejména na ¢ast kiivky v oblasti kosti. Je tedy mozné, ze vyjmuti HU tuhové a
prsni fantomové vlozky ze vstupnich dat mohlo zpiisobit dany rozdil v déavkové distribuci.
V oblasti nosohltanu mohla byt chyba okolo 5 % zpiisobena prichodem svazku na rozhrani

vzduchu a tkané.

Spravnost zkonstruovanych kalibra¢nich ktfivek pro kVCT i MVCT, které byly pouzity pro

planovéani, méla byt verifikovana fantomovym méfenim. Cilem bylo zkonstruovat jednoduchy

2Rozdil v davkové distribuci mezi kVCT a MV-na-kV planem v té samé oblasti &inil 12,5 % (0,25 Gy) a také se jedna o

nejvyssi hodnotu).
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Obr. 5.4: Mapa rozdili davkovych distribuci pii odectu MV-na-kV planu od kVCT planu v

oblasti nejvétsiho artefaktového postizeni. PTV neni zobrazeno.

.lminus2

Scale=1: 1.20

Obr. 5.5: Mapa rozdilt davkovych distribuci pri ode¢tu MVCT planu od kV-na-MV planu v

oblasti nejvétsiho artefaktového postizeni. PTV neni zobrazeno.



Obr. 5.6: Nastaveni k méfeni dosahu ve vodnim fantomu po priichodu fantomem CIRS 062M.
Meéteni probéhlo na FBTR1 v PTC Czech a mélo slouzit k verifikaci davkové distribuce

naplanované na zakladé vlastnich kalibra¢nich kiivek.

plan na fantomu CIRS 062M a teoretické dosahy ovérit mérenim ve vodnim fantomu na
FBTR1 v PTC Czech. Méreni dosahii na FBTRI skute¢né probéhlo (obr. 5.6), bohuzel se ale
nepodarilo sestavit piislusné teoretické plany. Problém zpiusobil fakt, ze fantom CIRS nemél
na MVCT snimcich za vlastnim objemem 30 cm vzduchu, které byly nutné pro dokresleni
vodniho fantomu do planu, aby bylo mozné srovnat davkovou distribuci naméfenou ve vodé
za fantomem. Maximalni FOV urychlovace Artiste neni dostate¢né, tudiz opakovana akvizice
dat by nepomohla. Autor se snazil problém vyfesit vygenerovanim prazdnych dicom souborii
v programu Python, tj. ,umélych fezi“ s HU = —1000, které by se pridaly k originalnim
snimktim fantomu. Tato metoda bohuzel ztroskotala na software v PTC Czech, ktery ani po
nékolinasobné tpravé dat tyto soubory nenacetl. V. 'TPS XiO se nenasel zadny jiny vhodny
zpusob, jak vytvofit fantom v podobé& odpovidajici konfiguraci méteni. Resenf problému bylo
negativné ovlivnéno casovym tlakem, jelikoz interval mezi znovuotevienim PTC Czech pro
tfeti osoby po koronavirové krizi a datem odevzdani této prace byl kratky. Tento bod préce
mél mit doplikovy charakter s cilem zjistit, ktery ze zkontruovanych plant nejvice odpovida

skutecéné namdérenému dosahu ve fantomu.

5.3 Prinos MVCT pro protonovou terapii

Prestoze se soucasné na vétsiné protonovych pracovist pouziva kVCT technika planova-
ctho CT a pripadné kovové artefakty se nasledné koriguji softwarové (v PTC Czech napf.
MDT technikou[3]), neni tento zptisob redukce kovovych artefakti dokonaly. Ty vzhledem k
castému rozsahu pfes velkou ¢ast snimané oblasti pretrvavaji na snimcich ve vétsi ¢i mensi
mife i po aplikaci korekei (viz napt. obr. 1.1) a zptisobuji nepfesnosti ve vypo¢tu davky nebo

omezuji volbu parametrii ozarovani (napf. volbu thla poli).
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MVCT protonové planovani se na zakladé studii citovanych v této praci (napf. [9]) i na
zékladé poznatkt z praktického planovani v kapitole 4 jevi jako technika o srovnatelné pres-
nosti jako kVCT protonové planovani. Pfinosem MVCT je zejména fakt, ze kovové artefaky
se diky primarné vyssi energii fotonu pii sniméani vibec neprojevi, nebot kov nezablokuje
cely fotonovy svazek z daného sméru. Planovani protonové terapie se tak déje na zékladé

bezartefaktovych snimkii.

Nevyhodou planovactho MVCT je vyrazna ztrata kontrastu mekkeé tkand. Resenim tohoto
problému muze byt hybridni pristup k planovani, tzn. pouzit MVCT snimky pouze jako
mapy HU k vypoctu davkové distribuce, ale zakreslit PTV a OARs pomoci jiné modality
(napf. kVCT nebo magnetické rezonance), kterd je v prostorové koregistraci s MVCT, a
nasledné je prekopirovat na MVCT snimky. MVCT snimky pfesto mohou doplitkové pomoci
i k zakresleni struktur v oblastech artefaktového postizeni, které se na kVCT snimcich jevi

jako ¢ernobilé pruhy namisto anatomické informace.

N2

zustava ovsem fakt, ze nékdy neni zndmo presné materialové slozeni kovu, ktery je pacientovi
implantovan. Jelikoz kovy maji mnohem vyssi hustotu nez anatomické tkané, casto pfesa-
huji rozsah HU standardnich CT pfistroju a dosahuji na CT snimcich maximalnich moznych
hodnot HU. Informaci o jejich skutetné brzdné schopnosti (potazmo hustoté) nelze tudiz
povazovat za spolehlivou. Tzv. extended CT range[5} poskytuje moznost feSeni problému
v kvalitativnim rozpoznani kovu (viz sekce 1.1.4), ale zaroven komplikuje kalibraci. Nutno
podotknout, Ze problém identifikace kovu se netyka pouze MVCT, ale i kVCT, a to vyraz-
néji. Pokud je ale material kovu znam, lze doplnit ptislusné hodnoty HU napi. z knihovny

materiali v planovacim systému.

V neposledni fadé je MVCT planovani piinosné teoreticky. Srovnanim kVCT a MVCT
plant lze studovat charakter (nejen kovovych) artefakt a uvédomit si, jak se béhem plano-

vani chovaji a jaky na néj maji vliv. Tyto poznatky lze pak aplikovat i pti kVCT planovani.
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V medicinsky vyspélych zemich je radioterapie béhem onkologické 1é¢by indikovana u
vice nez 40 % pacienti. Diky odlisnému principu interakce zafeni s latkou prinasi u mnoha
diagnéz protonova terapie oproti té fotonové celkové lepsi konformitu déavkové distribuce
a nizsi ozareni OARs (pii aplikaci shodné davky na PTV). Nevyhodou jsou vyssi naroky
na presnost ur¢eni HU planovaciho CT vysSetfeni jakozto zékladniho vstupu do déavkového

algoritmu.

Prokazalo se, Zze ma-li pacient ve svém téle v blizkosti PTV néjaké kovové implantaty,
kVCT planovaci snimky vlivem kovovych artefaktii neposkytuji dostatec¢nou presnost v urcent
HU. Tato prace zkoumala vyuziti planovactho MVCT jako nastroje k redukci artefakti a

diskutuje vyhody a nevyhody tohoto pfistupu.

Kalibrace CT pristroje pro ucely protonové terapie je nezbytnou soucasti procesu k zajis-
téni bezpeéného dodéani davkové distribuce do téla pacienta. Vzhledem ke zminéné presnosti v
urceni HU nestaci na kalibraci C'T k protonové terapii metoda prostého fantomového mérent
HU, ale je zddouci pouzit metodu stechiomerické kalibrace. Tato préace zkoumala praktické
aspekty kVCT a MVCT kalibrace, vliv uzivatelského nastaveni a vliv zpracovani dat, vliv pii-
tomnosti kovu mezi kalibra¢nimi materialy apod. Nékteré z téchto polozek kalibraci vyrazné
ovlivni a v praxi je na né tfeba dat pozor (napf. velikost snimaného objemu, pfitomnost kovu

nebo volba snimaciho protokolu na daném pristroji). Obecné lze tici, ze MVCT kalibrace je

N

Na zakladé teoretickych poznatkiu o kalibraénim procesu byly pomoci fantomu CIRS
062M sestrojeny kalibra¢ni kiivky kVCT Siemens Somatom Emotion Duo a MVCT Siemens
Artiste Solution v Thomayerové nemocnici v Praze. Ve spolupraci s fyziky v Proton Therapy
Center Czech, s. r. o., byly udélany kVCT a MVCT protonové plany pro pacienta s nadorem
v oblasti hlavy a krku a s amalgdmovymi zubnimi vyplnémi v planovacim systému XiO,

pricemz dévkové distribuce se pocitala na zakladé vlastnich kalibra¢nich kiivek.

Odectenim davkové distribuce v jednotlivych voxelech plani bylo zjisténo, Zze hodnoty
davek se lis{ zejména v oblasti tistni dutiny, tj. v oblasti nejvétsiho artefaktového postizeni, a
to 0 10-20 %. Tento velky rozdil je zptisoben hlavné faktem, ze PTV bylo zamérné zakresleno

do oblasti artefaktii, které nebyly na kVCT snimcich nikterak redukovany, tudiz protonové
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svazky prochézely piimo kovem. Cilem bylo prozkoumat maximalni mozné rozdily v davko-
vych distribucich. V praxi by se vzdy, pokud je to mozné, mély volit takové thly pole, aby se
nezafrilo skrz kov. Dalsi nejvyznaméjsi rozdily, konkrétné 5-10 %, se objevily okolo kostnich

struktur a na rozhrani tkané a vzduchu. Tyto rozdily souvisi s vlastnostmi kalibrace.

Davkovou distribuci lze kvalitné vypocitat jak na zakladé kVCT snimku, tak na zéklad
MVCT snimkt. Obé metody davaji spolehlivé vysledky za predpokladu, Ze je ovéfena sprav-
nost kalibrace planovacitho CT. Ze studii citovanych v této praci, které konzervativné srov-
navaji kVCT a MVCT piistup k planovani za téch nejlepsich podminek pro kVCT kalibraci,
vyplyva, ze MVCT planovani dava stejné presné vysledky jako kVCT planovani. Dalsi vy-
zkum v této oblasti a pripadny vyvoj hybridnich metod ¢i MVCT schopnych pracovat na
velké skale HU by mohl pfispét k Sirsimu zavedeni MVCT do klinické praxe v oblasti proto-

nové radioterapie.
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Priloha

Metodika kalibrace kVCT v PTC Czech

PTC Czech pouziva k planovacimu CT vysetieni pristroj GE Healthcare Optima CT580
RT pii energii 120 kV. Kalibrace CT byla provedena podle nasledujicich bodii:

e vybér vhodného fantomu s tkanové ekvivalentnimi nahradami, konkrétné 2 nezavislé
fantomy (CIRS Phantom 062M a Catphan 600 CT Phantom)® pro zvyseni presnosti
kalibrace (jak mj. doporuc¢uje i préace [12]),

e porizeni CT snimki fantomi a zisk odpovidajicich HU jednotlivych tkanovych nahrad,

e linearné regresni uréeni koeficientiit A = KP*" B = K" a C = K" 7 hodnot prvko-
vého slozeni z doporuceni ICRP 1975 [17) pro piislusnou skuteénou tkan? a ze zazna-

menanych hodnot HU pomoci rovnice (1.2),

e dosazeni téchto koeficientii a parametrii vybranych lidskych tkani dle doporuceni [17]
do vztahu (1.2) a vypocet teoretickych HU téchto tkani,

e sestrojeni grafu zavislosti

o relativnich brzdnych schopnosti tkani vypocitanych dle vztahu (1.3) na hodnotach
HU vypoc¢itanych dle vztahu (1.2) pro PSPT,

o fyzikalnich hustot tkani ziskanych z doporuceni ICRP na hodnotdch HU vypo¢i-
tanych dle vztahu (1.2) pro PBS,?

e prolozeni dat multilinedrnim fitem, tj. zisk kalibra¢ni kiivky.

Iparametry fantomu CIRS jsou uvedeny v tab. 3.3 a parametry fantomu Catphan jsou uvedeny v praci [80]

2Tento postup je aproximativni. Lepsi by bylo vychazet ze znamého chemického slozeni fantomovych vlozek, které garantuje
vyrobce (viz prace [10]).

30zafovani v PTC Czech jiz probiha vyhradné pomoci PBS. Rozdilny piistup ke kalibraci pies relativni bradné schopnosti

¢i fyzikalni hustoty je dan typem planovaciho systému a implementovanym algoritmem na vypocet davkové distribuce, nema

hlubsi fyzikalni vyznam.
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Odectené hodnoty HU jednotlivych vlozek fantomu Catphan 600 a CIRS 062M pouzitych
ke kalibraci jsou uvedeny v tab. I. Optimalni koeficienty KP* = 7,86 - 10730, K< = 1,04 -
10727 a K™t = 4,31 - 107 byly vypocitany v programu MATLAB (skript je uveden v
praci [80]). Pro 32 lidskych tkani vybranych podle doporuceni [17| byly podle vztahu (1.2)
vypocitany teoretické hodnoty HU téchto tkani (viz tab. 45 v praci [80]). Zavislost hustoty
tkani na hodnotach HU dava finalni kalibracni kfivku (obr. I).

Tab. I: Odecet HU jednotlivych vlozek fantomt Catphan 600 a CIRS CBCT pouzitych ke

stechiometrické kalibraci. Pievzato z [80].

Catphan 600 HU odedet | CIRS CBCT HU odedet

vzduch -979,1 Tukova tkan -55,8
PMD -181,2 Prsa -26,45
LDPE -93,1 Jatra 62,8
Voda 0,37 Svaly 52,65
Polystyren -36,3 Kortikéalni kost 1365,9
Akryl 1225 Zebro X 898.,5
Teflon 963,6 Kfizova kost 242,75

Stoichiometricka kalibrace CT

5 /

M

Hustota [g/cm?]

\

4
==]

T 1
-1000 -500 0 500 1000 1500
Hounsfieldové jednotky [HU]

Obr. I: Stechiometricka kalibrace planovaciho CT v PTC Czech.
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Tab. IV: Rovnice fiti pro jednotlivé oblasti kalibra¢nich kifivek na obr. II. vypocitané v

programu Gnuplot.

Vzduch a plice Meékka tkan Kostni struktury

Pelvis, Head Ph. p=A-HU+ B p=C-HU+ D p=FE-HU+F
Pelvis — eFOV, Head Ph. p=G-HU+ H p=1-HU+J p=K-HU+ L
Pelvis — eFOV, Body Ph. p=M -HU+N p=0-HU+P p=Q-HU+R

A =0,000929 £ 0,000009
B =0,939251 £ 0, 006281
C' =0,001062 =£ 0,000096
D = 0,944863 £ 0,008953
E =0,001730 &= 0, 000028
F =0,878008 £ 0,009840

G = 0,001016 £ 0,000003
H =1,016730 = 0,002492
I =0,001018 = 0,000053
J =1,025800 £+ 0,001840
K =0,001552 £ 0, 000030
L =1,017970 £ 0,008965

M = 0,001155 & 0,000003
N = 1,154570 + 0, 000288
O = 0,001054 =+ 0,000005
P = 1,145830 + 0, 005644
Q = 0,001625 + 0,000003
R =1,205570 + 0, 006453
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