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Abstrakt: V sou£asné klinické praxi je pro plánování protonové lé£by vyuºívána

stechiometrická kalibrace single energy CT (SECT). Tato kalibrace je ale zatíºena

inherentními nejistotami plynoucími z jejího charakteru. Pro plánování protonové

lé£by je zapot°ebí nejistoty minimalizovat, nebo´ vzhledem ke speci�cké hloub-

kové dávkové distribuci od proton· mají nejistoty v protonové lé£b¥ zásadní dopad

na kvalitu lé£by. Potenciální zp°esn¥ní v tomto sm¥ru m·ºe p°inést dual energy CT

(DECT) metoda kalibrace. Tato práce popisuje zp·sob implementace DECT pro

plánování protonové lé£by na základ¥ fyzikálních hustot tkání. Sou£asn¥ uvádí vý-

sledky experimentu provedeného na fantomu se zví°ecími tkán¥mi. Sou£ástí práce je

také vytvo°ení plán· pro dv¥ r·zné diagnózy zaloºených na SECT a DECT snímcích

a jejich vzájemné porovnání.
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Title: The use of dual energy CT for proton treatment planning

Author: Bc. Marie Fo°tová

Abstract: In the current medical practice, planning of proton therapy treatement

is based on stochiometric calibration using single energy CT scans (SECT). This

calibration involves uncertainty resulting from its nature. The proton therapy requi-

res minimalisation of such uncertainties as proton beams have a speci�c depth dose

distribution that a�ects the quality of the treatment greatly. Potential elimination

of the uncertainties can be achieved by using dual energy CT (DECT) scans for

planning of the treatment. This thesis describes the implementation of DECT ca-

libration based on physical densities of the tissues into proton therapy treatment.

Along with the calibration itself, results of an experiment involving animal-tissue

phantom are presented. Finally, plans for two diagnoses were performed based on

both SECT and DECT calibration and their comparison is also involved in the thesis.

Key words: DECT calibration, proton therapy planning, physical density, animal-
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Úvod

V sou£asné dob¥ je hlavním cílem oboru radioterapie vývoj technologií, které

umoº¬ují doru£it poºadovanou dávku do tumoru a zárove¬ maximáln¥ ²et°it zdravé

tkán¥. Velký potenciál má v tomto sm¥ru protonová terapie. Díky speci�ckému cha-

rakteru hloubkové distribuce dávky od proton·, které p°edávají v¥t²inu své energie

na konci dráhy, je moºné výrazn¥ sníºit dávku normálním tkáním. Vzhledem ke

kone£nému dosahu proton· ale mohou i malé nejistoty v doru£ení lé£by zp·sobit

neozá°ení £ásti tumoru. Z toho d·vodu musejí být p°i plánování protonové tera-

pie aplikovány konzervativní bezpe£nostní lemy v okolí cílového objemu, v d·sledku

nichº m·ºe docházet k doru£ení maximální dávky do normálních tkání. Vliv nejis-

tot na hloubkovou dávkou distribuci od proton· a foton· je znázorn¥n na obrázku

1. Potenciál protonové lé£by proto m·ºe být napln¥n pouze za p°edpokladu mini-

málních nejistot vznikajících p°i plánování a doru£ování lé£by a s nimi spojených

bezpe£nostních lem· [1�7].

Obrázek 1: Vliv nejistot na hloubkovou dávkovou k°ivku od proton· (oranºová) a

od foton· (modrá), plánovaná dávka (£erkovaná £ára) a doru£ená dávka (plná £ára),

sm¥r svazku je nazna£en ²ipkou [3].
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Jednou z oblastí, kde by m¥ly být v rámci zkvalitn¥ní protonové lé£by redu-

kovány nejistoty, je kalibrace CT pro plánování lé£by. Plánování protonové lé£by je

podobn¥ jako plánování jiných radioterapeutických technik zaloºeno na CT snímcích

pacienta, které obsahují kvantitativní informaci o radiologických vlastnostech tkání.

Aby bylo moºné v plánovacím systému vypo£ítat dávkovou distribuci od proton·, je

zapot°ebí z CT snímk· odvodit fyzikální charakteristiky tkání, na základ¥ kterých

plánovací systém odhaduje energetické ztráty proton· v pacientovi. Tento proces je

souhrnn¥ nazýván kalibrace CT pro plánování protonové lé£by. Na p°esnosti metody

kalibrace velmi závisí vypo£tený dosah proton·, nebo´ nejistoty v odvozených cha-

rakteristikách tkání se promítají do nejistot v energetických ztrátách proton·, jenº

se kumulují s kaºdým voxelem, kterým £ástice procházejí, aº k distálnímu spádu

svazku. V sou£asné klinické praxi se kalibrace provádí pro snímky získané konven£-

ním CT skenerem a odvozují se pomocí ní fyzikální hustoty nebo relativní brzdné

schopnosti tkání v závislosti na tom, kterou z veli£in daný plánovací systém poºaduje

jako vstup. Tato metoda kalibrace je ale zatíºena inherentními nejistotami [1�8].

Diskutovanou alternativou je proto takzvané dual energy CT (DECT), které po°i-

zuje snímky pacienta dv¥ma r·znými energetickými spektry foton·. Podle publikova-

ných studií je moºné pomocí dual energy CT snímk· odvodit tká¬ové charakteristiky

s v¥t²í p°esností, neº je tomu u konven£ního CT neboli single energy CT [1] [9] [10].

Problematika dual energy CT metod kalibrace v²ak dosud není uzav°eným téma-

tem, nebo´ pro v¥t²inu z nich nebylo navrºeno, jakým zp·sobem by mohly být jejich

výstupy implementovány do plánovacích systém·. Potenciál mnohých DECT kalib-

rací pro zp°esn¥ní plánování protonové lé£by byl navíc prokázán pouze teoreticky.

P°edev²ím ale dual energy CT metody nebyly podle získaných informací testovány

pro odvození fyzikálních hustot tkání, nýbrº pouze pro odvození relativních brzd-

ných schopností tkání, a£koli mnohé plánovací systémy vyºadují jako vstup fyzikální

hustoty. Tato diplomová práce se proto zabývá práv¥ kalibrací dual energy CT pro

plánování protonové lé£by na základ¥ fyzikálních hustot, implementací jejích vý-

stup· do plánovacího systému v Protonovém centru v Praze (PTC) a ov¥°ením,

zda m·ºe daná DECT kalibrace p°inést p°esn¥j²í odhad dávkové distribuce pomocí

plánovacího systému.
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Cílem práce je tedy popsat metodu kalibrace dual energy CT vhodnou pro im-

plementaci do plánovacího systému v PTC, tuto metodu realizovat a nahrát její

výstupy do plánovacího systému v PTC. Dále pak provést b¥ºnou single energy CT

(SECT) kalibraci daného CT skeneru a ov¥°it m¥°ením na vhodném fantomu správ-

nost dávkových distribucí získaných pomocí obou kalibrací. Nakonec také vytvo°it a

porovnat oza°ovací plány pro DECT i SECT snímky dvou pacient· a ov¥°it tak, zda

se p°ípadné zji²t¥né rozdíly mezi m¥°ením a naplánovanými dávkovými distribucemi

pro fantom projeví i v pacientské geometrii. V souvislosti s t¥mito cíli bude v te-

oretické £ásti mimo DECT kalibrace popsána také SECT kalibrace. Zárove¬ bude

provedena re²er²e odborné literatury na téma plánování protonové lé£by se zam¥°e-

ním na vybrané diagnózy a v neposlední °ad¥ také re²er²e na oza°ovací technologii

pouºívanou v PTC v Praze.
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�ást I

Teoretická £ást
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Kapitola 1

Stechiometrická kalibrace SECT pro

plánování protonové lé£by

Single energy CT metody kalibrace p°evád¥jí CT £ísla (CTN) na relativní brzdné

schopnosti (SPR) nebo fyzikální hustoty pomocí CTN-SPR nebo CTN-ρ kalibra£ní

k°ivky. Nejjednodu²²í metodou kalibrace SECT pro plánování protonové lé£by by

bylo vytvo°it kalibra£ní k°ivku pro CT £ísla fantomu s tká¬ov¥ ekvivalentními mate-

riály o známém sloºení, kde by na osu x byla vynesena CT £ísla fantomu a na osu y

nap°íklad hustoty fantomu. Taková kalibrace je ale siln¥ závislá na výb¥ru materiál·

fantomu a nep°edstavuje proto dostate£n¥ spolehlivou variantu. Byla tudíº vyvinuta

stechiometrická metoda kalibrace, ve které je kalibra£ní k°ivka stanovena na základ¥

dat referen£ních lidských tkání namísto dat tká¬ových substituent·. Tato kalibrace

je dnes pouºívána ve v¥t²in¥ protonových center po celém sv¥t¥ [1] [4] [11].

1.1 Modelování odezvy CT skeneru

Abychom mohli vypo£ítat CT £ísla referen£ních lidských tkání pot°ebná pro se-

stavení kalibra£ní k°ivky, je zapot°ebí nejprve modelovat odezvu CT skeneru po-

mocí snímk· n¥kolika tká¬ových substituent·. CT £íslo reprezentuje kaºdý voxel v

rekonstruovaném CT snímku. V této práci bude uvaºováno CTN de�nované pomocí
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lineárních sou£initel· zeslabení foton· jako

CTN =
µx − µv

µv

· 1000 [HU], (1.1)

kde HU jsou bezrozm¥rné Hous�eldovy jednotky, µx je lineární sou£initel zeslabení

foton· ve skenovaném objektu a µv je lineární sou£initel zeslabení vody.

Zeslabení foton· o energii men²í neº 1 MeV je ur£eno t°emi fyzikálními procesy:

fotoelektrickým jevem, koherentním rozptylem a Comptonovým (nekoherentním)

rozptylem [8]. P°i po°izování plánovacích CT snímk· se obvykle pouºívá energetické

spektrum foton· s maximální energií 120 nebo 140 keV. Lineární sou£initel zeslabení

foton· pro energie pouºívané p°i CT skenování tedy m·ºe být aproximován pomocí

ú£inných pr·°ez· uvedených t°í interakcí jako

µ = ρe(σf + σk + σc), (1.2)

kde ρe je elektronová hustota materiálu a σf , σk, σc jsou ú£inné pr·°ezy pro fotoelek-

trický jev, koherentní rozptyl a Compton·v rozptyl. Na základ¥ rovnice (1.2) byla

v publikaci [12] stanovena následující parametrizace celkového lineárního sou£initele

zeslabení materiálu sloºeného z N prvk·

µx = ρe,x(Kf Z̃
3,62 +KkẐ

1,86 +Kc), (1.3)

kde Z̃ a Ẑ jsou efektivní protonová £ísla látky pro fotoefekt a koherentní rozptyl,

Kf , Kk a Kc jsou parametry charakterizující ú£inné pr·°ezy zmín¥ných interakcí

s daným materiálem, které jsou speci�cké pro kaºdý CT skener a energii, a ρe,x

je elektronová hustota látky. Elektronovou hustotu látky je moºné stanovit podle

rovnic

ρe,x = ρ ·Ng, (1.4)

Ng =
N∑
i=1

Ngi = NA ·
N∑
i=1

Ziωi

Ai

, (1.5)

kde Ng je po£et elektron· na jednotku hmotnosti látky, NA je Avogadrova konstanta,

Zi je protonové £íslo, Ai je molární hmotnost a ωi je hmotnostní zlomek i-tého prvku.

Rovnice pro efektivní atomová £ísla materiálu byly empiricky stanoveny jako

Z̃ =

[
N∑
i=1

λiZ
3,62
i

]1/3,62

, Ẑ =

[
N∑
i=1

λiZ
1,86
i

]1/1,86

(1.6)
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λi =
Ngi

Ng

. (1.7)

Pokud ozna£íme uzávorkovaný výraz v rovnici (1.3) písmenem κ a dosadíme tuto

rovnici do de�nice CT £ísla (1.1), dostáváme

CTN =
ρe,x(Kf Z̃

3,62 +KkẐ
1,86 +Kc)− ρe,v · κv

ρe,v · κv
· 1000, (1.8)

kde ρe,v je elektronová hustota vody a κv je parametrizace lineárního sou£initele

vody. Zavedením ozna£ení ρe,rel = ρe,x/ρe,v,K ′f = Kf/κv,K ′k = Kk/κv aK ′c = Kc/κv

m·ºeme rovnici zjednodu²it do tvaru

CTN = [ρe,rel(K
′
f Z̃

3,62 +K ′kẐ
1,86 +K ′c)− 1] · 1000. (1.9)

Nam¥°ené CTN je tedy funkcí t°í neznámých, které charakterizují skenovaný mate-

riál (ρe,rel, Z̃, Ẑ) a lze je vypo£ítat ze známého sloºení a hustoty nasnímaných tká¬o-

vých substituent·. Dále je funkcí t°í parametr·, které modelují odezvu CT skeneru

(K ′f , K
′
k, K

′
c). Pokud tedy naskenujeme alespo¬ t°i materiály o známé hustot¥ a slo-

ºení, m·ºeme vypo£ítat první trojici neznámých z rovnic (1.4) aº (1.7) a dostaneme

tak t°i rovnice o t°ech neznámých parametrech K. V praxi je vhodné skenovat v¥t²í

mnoºství materiál· a soustavu rovnic °e²it metodou nejmen²ích £tverc·. Po spln¥ní

p°edchozích krok· tedy známe parametrizaci vybraného CT skeneru a m·ºeme po-

mocí ní vypo£ítat imaginární CT £ísla tabelovaných referen£ních lidských tkání do-

sazením jejich elektronových hustot a efektivních atomových £ísel. Vypo£tená CTN

budou v dal²ím kroku pouºita pro stanovení kalibra£ní k°ivky [1] [4] [6] [11] [13] [9].

1.2 Kalibra£ní k°ivka

Pokud je v plánovacím systému vstupním datovým souborem pro výpo£et dávky

CTN-ρ kalibra£ní k°ivka, pak není zapot°ebí dal²ích výpo£t·, nebo´ fyzikální hustota

referen£ních tkání je tabelována. V p°ípad¥, ºe je pot°eba pro výpo£et dávkové dis-

tribuce nahrát CTN-SPR kalibra£ní k°ivku, je nezbytné vypo£ítat relativní brzdné

schopnosti referen£ních tkání pomocí Bethe-Blochovy rovnice. V Protonovém cen-

tru v Praze ale vyuºívají plánovací systém XiO 5.10 s pencil beam algoritmem od

spole£nosti Elekta (Elekta Instrument AB Stockholm, Stockholm, �védsko), který
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vyºaduje jako vstup CTN-ρ kalibra£ní k°ivku a CT snímky. Tuto kalibra£ní k°ivku

je tedy moºné získat prokladem závislosti fyzikálních hustot referen£ních tkání na

CTN referen£ních tkání vypo£tených z rovnice (1.9). Obvykle jsou data rozd¥lena

do t°í oblastí - oblast plicní tkán¥ a vzduchu, oblast m¥kkých tkání a oblast kost-

ních tkání, kde pro kaºdou z oblastí je proveden nezávislý lineární �t, ze kterých

je následn¥ vytvo°ena jedna multilineární kalibra£ní k°ivka [1] [4] [6] [11]. Plánova-

cím systému XiO v²ak vytvá°í kalibra£ní k°ivku sám ze zadaných dat jako lineární

spojnice mezi jednotlivými body. Fitování dat zde tudíº není zapot°ebí. Kalibra£ní

k°ivka pouºívaná v PTC v Praze je vynesena v grafu 1.1.

Obrázek 1.1: Vypo£tená data referen£ních tkání a CTN-ρ kalibra£ní k°ivka vyuºívaná

v PTC v Praze.

1.3 Nejistoty stechiometrické kalibrace

P°evod CT £ísel na jiné materiálové charakteristiky bohuºel ve skute£nosti není

zdaleka tak triviální, jak ho stechiometrická kalibrace popisuje, a proces je tudíº

zatíºen významnými inherentními nejistotami [14]. V první °ad¥ trpí stechiomet-

rická predikce na nelinearitu CTN. CT £ísla závisí na ú£inných pr·°ezech interakcí

foton·, kde ú£inný pr·°ez fotoefektu je p°ibliºn¥ úm¥rný Z3 [1]. Oproti tomu SPR

závisí na logaritmu p°evrácené hodnoty st°edního excita£ního potenciálu materiálu,
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který se se Z m¥ní pouze mírn¥, a fyzikální hustota podle rovnice (1.4) závisí na

Z−1. P°i stanovení lineární závislosti mezi t¥mito veli£inami tedy dochází k neza-

nedbatelné aproximaci [14]. V druhé °ad¥ jsou nejistoty stechiometrické kalibrace

zp·sobeny jednorozm¥rností SECT dat. CT £ísla závisí jednak na hustot¥ materi-

álu a jednak na jeho sloºení. V d·sledku toho mohou mít dva materiály s r·znými

parametry stejné CTN [8]. Na základ¥ jediného CT £ísla tedy nemohou být rozli-

²eny tkán¥, které vykazují stejný lineární sou£initel zeslabení, a£koli jejich fyzikální

hustoty nebo relativní brzdné schopnosti jsou r·zné [14]. SECT metoda proto není

p°íli² robustní v·£i variacím ve sloºení tkání a charakteristiky materiál· m·ºe ur£it

pouze s omezenou p°esností [9] [15�17].

Na obrázku 1.2 je znázorn¥n vliv zm¥ny hustoty nebo sloºení tkán¥ na hodnoty

CTN a SPR. M·ºeme vid¥t, ºe zm¥ny parametr· tkání mají za následek významné

odchýlení dat od kalibra£ní k°ivky. Pokud totiº nap°íklad zvý²íme procentuální za-

stoupení vápníku v kosti, dojde ke zvý²ení CTN, ale zárove¬ poklesu relativní brzdné

schopnosti. Podle kalibra£ní k°ivky by v²ak m¥l nár·st CTN v kaºdém p°ípad¥ ko-

relovat s nár·stem relativní brzdné schopnosti [1] [4].

Obrázek 1.2: Odchylky CTN a SPR mandibuly vypo£tených z referen£ních dat se

zm¥n¥ným zastoupením vápníku a dat se zm¥n¥nou hustotou o 5% od kalibra£ní

k°ivky, linka = CTN-SPR stechiometrická kalibra£ní k°ivka, koso£tverce = data

referen£ních lidských tkání, Den = fyzikální hustota [1].

18



Graf 1.3 pro zm¥nu ukazuje projekci prostoru parametr· materiál·, kde na ose x je

fyzikální hustota a na ose y je výraz popisující závislost CTN na sloºení materiálu.

Zakreslené hyperboly znázor¬ují kombinace t¥chto parametr·, p°i kterých r·zné

materiály vykazují konstantní CTN. CT £íslo tedy poskytuje informaci pouze o

tom, na kterou hyperbolu daná tká¬ p°íslu²í a nikoli, kterou konkrétní kombinací

parametr· je charakterizována. Jinými slovy, r·zné tkán¥ leºící na stejné hyperbole

nemohou být pomocí SECT skeneru rozli²eny [8] [14] [18].

Souhrnná nejistota v dosahu proton· p°i p°evodu CTN na SPR SECT kalibra£ní

k°ivkou, zp·sobená zmín¥nými jevy, se pohybuje okolo 3,5 %. Tyto nejistoty pak

musejí být zohledn¥ny p°i plánování lé£by v rámci bezpe£nostních lem· [1�3] [19].
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Obrázek 1.3: Projekce prostoru parametr· materiál·, kde na ose x je fyzikální hus-

tota a na ose y je výraz popisující závislost CTN na sloºení materiálu, kde σi ozna£uje

ú£inný pr·°ez interakcí foton· pro daný prvek, µH2O je lineární sou£initel zeslabení

vody, NA je Avogadrova konstanta, wi je hmotnostní zastoupení prvku a Ai je mo-

lární hmotnost prvku . Výraz na ose y je roven (µ/µH2O)(1/ρ) a hyperboly s p°ed-

pisem (konst./ρ) proto procházejí body s parametry, které vedou ke stejnému CTN.

K°íºky = parametry referen£ních tkání, linky = hyperboly znázor¬ující kombinace

parametr· materiál· s konstantním CT £íslem [8].
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Kapitola 2

Kalibrace DECT pro plánování

protonové lé£by

Dual energy CT pouºívá ke skenování pacienta dv¥ energetická spektra foton·

namísto jednoho, jak je tomu u SECT. Díky závislosti lineárního sou£initele zesla-

bení na energetickém spektru foton· tak získáme pomocí DECT dv¥ r·zné hodnoty

CTN pro kaºdý snímaný voxel [8] [14] [20] [21]. DECT proto poskytuje kvalitn¥j²í

informaci o skenovaném objektu a °e²í problém s jednorozm¥rností SECT dat [14].

Jak bylo jiº °e£eno, hodnotu CTN ovliv¬uje jednak sloºení tkání a jednak jejich

elektronová hustota. Díky dvourozm¥rnosti DECT dat je ale moºné rozli²it, kterým

z t¥chto dvou parametr· je zm¥na CTN zp·sobena. Metoda tedy disponuje v¥t²í

robustností v·£i variacím ve sloºení tkání a potenciáln¥ sniºuje nejistotu zp·sobe-

nou konverzí CTN na veli£iny pot°ebné pro plánování lé£by pomocí SECT [7]. V

posledních letech bylo pro plánování protonové lé£by navrºeno n¥kolik DECT metod

kalibrace, které CT snímky obvykle transformují na relativní elektronovou hustotu

a efektivní atomové £íslo tkání [1] [9, 14�16] [22�25]. Pro tuto práci byla vybrána

metoda prezentovaná v publikaci [1].
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2.1 Modelování odezvy CT skeneru

Zmín¥ná kalibra£ní metoda v publikaci [1] provádí extrakci efektivního atomového

£ísla a relativní elektronové hustoty tkán¥ pomocí parametrizace lineárního sou£ini-

tele zeslabení (1.3), na n¥mº je zaloºena i SECT stechiometrická metoda kalibrace.

Pokud tedy dosadíme parametrizaci lineárního sou£initele zeslabení do de�nice CTN

(1.1), dostaneme op¥t rovnici (1.9) s tím rozdílem, ºe v p°ípad¥ DECT získáme dv¥

rovnice a to pro CTN nam¥°ené pomocí vysokoenergetického spektra foton· (CTNH)

a CTN nam¥°ené pomocí nízkoenergetického spektra foton· (CTNL)

CTNH = [ρe,rel(K
′
f,HZ̃

3,62 +K ′k,HẐ
1,86 +K ′c,H)− 1] · 1000 (2.1)

CTNL = [ρe,rel(K
′
f,LZ̃

3,62 +K ′k,LẐ
1,86 +K ′c,L)− 1] · 1000, (2.2)

kde ρe,rel je relativní elektronová hustota, Z̃ a Ẑ jsou efektivní atomová £ísla ma-

teriálu, K jsou parametry závislé na energetickém spektru foton·, tudíº se li²í pro

parametrizaci CTNH a CTNL. Neznámé hodnoty K je moºné nalézt obdobným

procesem, jakým byly nalezeny v rámci kalibrace SECT. CTNH a CTNL získáme

naskenováním fantomu s tká¬ov¥ ekvivalentními vloºkami pomocí dvou daných ener-

getických spekter. Dále do rovnic dosadíme relativní elektronové hustoty a efektivní

atomová £ísla vypo£tená pomocí vztah· (1.4) aº (1.7) ze známého sloºení fantomu.

Pro kaºdé nap¥tí rentgenky tedy dostaneme soustavu rovnic se t°emi neznámými K

a po£tem rovnic ekvivalentním po£tu skenovaných vloºek. Soustavy m·ºeme °e²it

numericky metodou nejmen²ích £tverc· [1] [9] [24].

2.2 Výpo£et efektivního atomového £ísla a relativní

elektronové hustoty

Pomocí rovnic (2.1), (2.2) se známými parametry K je nyní moºné z pacientských

DECT snímk· extrahovat efektivní atomové £íslo a následn¥ i relativní elektronovou

hustotu. Ve výpo£tu je vyuºito skute£nosti, ºe CT £ísla jsou závislá na energetickém

spektru foton·, a tedy se pro kaºdou z rovnic li²í, zatímco efektivní atomové £íslo
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a relativní elektronová hustota jsou závislé pouze na skenovaném materiálu a tudíº

v obou rovnicích vystupují stejné neznámé. �e²íme tedy op¥t soustavu rovnic. Nej-

prve budeme eliminovat relativní elektronovou hustotu v rovnicích (2.1), (2.2) jejich

pod¥lením, £ímº dostaneme

CTNL + 1000

CTNH + 1000
=

K ′f,LZ̃
3,62 +K ′k,LẐ

1,86 +K ′c,L

K ′f,HZ̃
3,62 +K ′k,HẐ

1,86 +K ′c,H
. (2.3)

Nyní jsme získali jednu rovnici pro dv¥ neznámé Ẑ a Z̃, pro °e²ení rovnice je tedy

nezbytné provést náhradu t¥chto dvou prom¥nných jedinou prom¥nnou Zeff . Tato

aproximace by nem¥la mít významný vliv na p°esnost vypo£tených SPR £i fyzi-

kálních hustot, nebo´ efektivní atomové £íslo nebude pouºito pro odvození t¥chto

veli£in p°ímo [9]. Náhradou tedy získáme následující rovnici pro jednu neznámou

CTNL + 1000

CTNH + 1000
=

K ′f,LZeff
3,62 +K ′k,LZeff

1,86 +K ′c,L

K ′f,HZeff
3,62 +K ′k,HZeff

1,86 +K ′c,H
. (2.4)

Zeff v rovnici (2.4) je moºné získat iterativním °e²ením [1] [9] [16] [24]. V dal²ím

kroku m·ºeme vypo£ítat relativní elektronovou hustotu dosazením Zeff za pro-

m¥nné Ẑ a Z̃ do rovnice (2.1)

ρe,rel =
CTNH + 1000

(K ′f,HZeff
3,62 +K ′k,HZeff

1,86 +K ′c,H) · 1000
. (2.5)

Rovnice CTN získaného pomocí vysokoenergetického spektra byla vybrána kv·li

obecn¥ niº²í hladin¥ ²umu ve snímcích po°ízených pomocí vy²²ích energií. Uvedený

výpo£et je nutné provést v kaºdém pixelu plánovacích snímk· [9].

Popsaná metoda odvození efektivních atomových £ísel a relativních elektrono-

vých hustot byla pro tuto práci vybrána z toho d·vodu, ºe se mezi ostatními na-

studovanými DECT metodami jeví jako nejsnaz²í pro realizaci v klinické praxi. Pro

provedení jiných metod kalibrace je nap°íklad nutné modelovat nebo m¥°it spektrum

CT skeneru £i skenovat materiály, které v sou£asnosti nemáme k dispozici. Metoda

je navíc zaloºena na stechiometrické kalibraci SECT, tudíº je moºné p°i její realizaci

pouºít materiály a postupy podobné stechiometrické kalibraci. Mnoho metod také

na rozdíl od zvolené metody vyuºívá pro odvození Zeff a ρe,rel r·zné aproximativní

proklady, které do odvození vná²í v¥t²í nejistoty [9] [15].
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2.3 Ur£ení fyzikální hustoty

Data získaná z p°edchozího DECT výpo£tu je dále zapot°ebí p°evést na veli£iny,

které pot°ebuje plánovací systém pro výpo£et dávkové distribuce v tkáních. Vzhle-

dem k tomu, ºe se tato práce zabývá vyuºitím DECT pro odvození fyzikálních hustot

tkání, bude zde diskutována tato problematika.

Nejjednodu²²í variantou je odvození fyzikálních hustot z vypo£tených relativ-

ních elektronových hustot. Podle rovnice (1.4) existuje mezi t¥mito veli£inami za

p°edpokladu konstantního Ng p°ímá úm¥ra. N¥které studie jiº provedli ov¥°ení, ºe

veli£iny lze mezi sebou pro data referen£ních tkání konvertovat s dostate£nou p°es-

ností pomocí lineárního vztahu [8] [14] [26�28]. Vzhledem k tomu, ºe elektronová

hustota a fyzikální hustota spolu souvisejí p°es pom¥r Z/A, je tento pom¥r hlav-

ním faktorem ovliv¬ujícím �t fyzikální hustoty v závislosti na elektronové hustot¥.

Pom¥r Z/A závisí p°edev²ím na hmotnostním zastoupení vodíku ve tkáních a pro

referen£ní tkán¥ lze nalézt t°i oblasti s podobným Z/A. První oblastí je oblast pro

plicní tká¬, následuje oblast tukové tkán¥ a v poslední oblasti se nacházejí v²echny

ostatní tkán¥. Fit pro první oblast je vhodné provést interpolací od vzduchu ke sva-

lové tkáni kv·li podobnému hmotnostnímu zlomku vodíku obsaºenému ve svalové a

plicní tkáni. Tuková tká¬ je pak zahrnuta do t°etí oblasti a mezi první a t°etí oblastí

je vytvo°ena funkce spojující oba intervaly [14] [27]. Optimální hranice jednotlivých

oblastí de�nované fyzikální hustotu jsou následující - oblast plic (0; 0,8) g/cm3, spo-

jovací oblast (0,8; 0,9) g/cm3 a oblast pro m¥kké a tvrdé tkán¥ (0,9; 3) g/cm3 [27].

Takováto závislost je vynesena na obrázku 2.1.
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Obrázek 2.1: Fit závislosti relativní elektronové hustoty na fyzikální hustot¥ pro data

referen£ních tkání [27].

2.4 Nejistoty DECT kalibrace

Díky dvojnásobnému mnoºství informací získaných pomocí DECT skeneru, dual

energy CT metoda kalibrace potenciáln¥ významn¥ redukuje inherentní nejistoty

p°ítomné p°i výpo£tu tká¬ových charakteristik SECT metodou [1] [9] [15] [16] [25].

Klí£ovým faktorem DECT kalibrace je odhad fyzikální hustoty na základ¥ relativní

elektronové hustoty namísto jednoho CT £ísla. Zatímco CT £ísla jsou závislá na

elektronové, tedy i fyzikální hustot¥ a úm¥rná Z3, elektronová hustota závisí na fyzi-

kální hustot¥ a na první mocnin¥ Z, tudíº je vhodn¥j²í pro predikci fyzikální hustoty

pomocí lineární závislosti [14]. DECT metoda navíc rozli²í zm¥nu CTN zp·sobenou

zm¥nou fyzikální hustoty £i sloºení tkán¥. Oproti tomu nevýhodou DECT kalibrace

je její zvý²ená citlivost na nejistoty v CT £íslech. P°i výpo£tu zaloºeném na vztahu

dvou CT £ísel dochází ke kombinování dat zatíºených ²umem, který se m·ºe super-

ponovat [1] [9] [15].
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N¥které studie jiº na vypo£tených dávkových distribucích prokázaly p°esn¥j²í od-

hady dosahu proton· p°i výpo£tu SPR na základ¥ DECT dat [7]. Významné zp°es-

n¥ní výpo£tu dávky pomocí DECT se objevovalo p°edev²ím na hranicích cílových

objem·. Pokud se tedy v blízkosti cílového objemu vyskytují kritické orgány, m·ºe

mít vyuºití DECT kalibrace zásadní vliv na toxicitu normálních tkání [9]. Celková

nejistota v dosazích proton· vypo£tených na základ¥ SPR odvozených Z DECT dat

se odhaduje na 2 % dosahu. V porovnání se 3,5 % u SECT kalibrace je tedy nejistota

výrazn¥ redukována [1] [10]. Podle na²ich informací dosud nebyla testována p°esnost

dávkové distribuce vypo£tené pomocí pencil beam algoritmu, pokud se DECT data

pouºijí pro odvození fyzikální hustoty.

Mezi odvozením energetických ztrát proton· na základ¥ DECT kalibrace pro fy-

zikální hustoty a pro SPR v²ak existují podstatné rozdíly. Pokud je z DECT dat

odvozována relativní brzdná schopnost, je to u£in¥no výpo£tem SPR z relativní elek-

tronové hustoty a efektivního atomového £ísla tkání pomocí Bethe-Blochovy rovnice

a lineárního p°evodu mezi efektivním atomovým £íslem a st°edním excita£ním po-

tenciálem tkání. Tento vztah je v²ak závislý i na energii proton·. Vzhledem k tomu,

ºe SPR je ur£ováno mimo plánovací systém p°ed tím, neº jsou konkretní energie

proton· známy, musí být závislost SPR na energii zanedbána [1] [9]. Oproti tomu

u DECT kalibrace pro fyzikální hustoty musí obvykle relativní brzdnou schopnost

odvodit ze zadané fyzikální hustoty sám algoritmus pro výpo£et dávky. Plánovací

systém XiO p°evádí fyzikální hustotu na relativní hmotnostní brzdnou schopnost

pomocí �tu závislosti relativní hmotnostní brzdné schopnosti na fyzikální hustot¥

a kinetické energii proton·, která zde tedy není zanedbána, jak tomu je v p°ípad¥

DECT kalibrace pro SPR [29] [30]. Vzhledem k r·zným mechanism·m a aproxima-

cím výpo£tu dávky pomocí pencil beam algoritmu na základ¥ DECT kalibrace pro

SPR a fyzikální hustoty, ale i odli²nostem v SECT kalibraci pro SPR a fyzikální

hustoty, je zapot°ebí ov¥°ení potenciálu DECT zp°esnit výpo£et dávkové distribuce

i pro DECT odvození fyzikálních hustot.
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Kapitola 3

Plánování protonové lé£by

Dal²ím krokem pro úsp¥²né doru£ení protonové lé£by je tedy její naplánování.

V Protonovém centru v Praze vyuºívají k oza°ování techniku skenování tuºkovým

svazkem (PBS). P°i této technice se dávková distribuce doru£uje jednotlivými pro-

tonovými paprsky o ²í°ce n¥kolika milimetr·, pomocí kterých je tumor vykreslován.

Lateráln¥ je tuºkový svazek vychylován magnetickým polem tak, aby byl pokryt

pro�l cílového objemu. Hloubkový rozm¥r je pak ovliv¬ován zm¥nou energie pa-

prsku [3] [31]. Hloubková distribuce dávky je tedy ur£ena superpozicí Braggových

pík· a transversální dávková distribuce je dána superpozicí transversálních pro�l·

svazk· Gaussovského tvaru [31] [32]. Díky této technice je moºné tvarovat dávkovou

distribuci i na proximální stran¥ nádoru a omezit tak 100% dávku pouze na cílový

objem [3] [33]. Konformita dávkové distribuce doru£ované pomocí PBS je znázorn¥na

na obrázku 3.1.

Jedním z prvních parametr·, které p°i plánování lé£by volíme, je po£et polí a je-

jich sm¥ry. Hloubková distribuce dávky od proton· umoº¬uje pouºití men²ího mnoº-

ství polí (obvykle 1 aº 4), neº je aplikováno ve fotonové terapii. Protonové plány jsou

v d·sledku toho srovnatelné s fotonovými v oblastech vysokých dávek, ale oblasti

nízkých dávek mají podstatn¥ men²í [3] [32]. Výb¥r sm¥ru svazku ovliv¬uje n¥kolik

poºadavk·. Svazek by m¥l vést nejkrat²í cestou k cílovému objemu, aby byl minima-

lizován objem normální tkán¥ v cest¥ svazku. Zárove¬ je ale výhodné rozloºit vstupní

dávku na v¥t²í objem normálních tkání v okolí cílového objemu, coº vyºaduje pouºití
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v¥t²ího mnoºství polí v£etn¥ sm¥r· s del²í dráhou. Sm¥ry polí mohou být omezeny

také pozicí kritických orgán· vzhledem k cílovému objemu a rovn¥º bychom se m¥li

vyhnout úhl·m, pro které by vedla dráha svazku podél velkých hustotních gradient·

nebo skrz orgány s prom¥nlivou náplní [31] [32].

Obrázek 3.1: Schématický diagram konformity dávkové distribuce doru£ované po-

mocí PBS, skin = k·ºe [31].

Kaºdé ze zadaných polí se skládá ze stovek Braggových pík·. Je proto nutné

zadat laterální hustotu m°íºky pík· neboli m°íºku pozic pro tuºkový svazek (spot).

Typickou vzdáleností mezi jednotlivými spoty je 5 mm [32] [31] [34]. �ím hust²í je

pak m°íºka spot· a men²í velikost spotu (pr·°ez tuºkového svazku), tím konformn¥j²í

je výsledná dávková distribuce [3]. Hustota Braggových pík· v hloubkovém sm¥ru se

v plánovacím systém XiO ur£uje pomocí parametru peak width multiplier (PWM),

coº je vzdálenost mezi píky v násobcích ²í°ky píku na hladin¥ 80% izodózy. Tedy

pokud je PWM = 1, píky se p°ekrývají na 80% izodóze, pokud je PWM < 1, píky se

vzájemn¥ p°ibliºují [35]. Svazek má v²ak ur£itý minimální dosah, kterého je moºné

dosáhnout. Pro povrchov¥j²í nádory je proto zapot°ebí vloºit do svazku materiál

slouºící ke sníºení dosahu svazku, tzv. range shifter. Range shifter v²ak zp·sobuje

zv¥t²ení spotu, tedy zhor²ení konformity dávkové distribuce [31] [36].

Poté, co de�nujeme vý²e zmín¥né parametry, plánovací systém automaticky ur£í

pozice v²ech Braggových píku, které jsou uºite£né pro doru£ení dávky do cílového

objemu. To zahrnuje píky doru£itelné do cílového objemu nebo jeho t¥sné blízkosti.
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Pokud by totiº byly vybrány pouze píky uvnit° cílového objemu, nemusel by být

objem zcela ozá°en, nebo´ dané píky se mohou nacházet v ur£ité vzdálenosti od

kraje cílového objemu [32] [31]. Pozice pík· jsou vypo£teny ²kálováním vod¥ekvi-

valentního dosahu proton· brzdnou schopností tkání [1] [31]. Na obrázku 3.2 jsou

potenciální pozice Braggových pík· pro doru£ení dávky do daného cílového objemu

od levostranného pole znázorn¥ny k°íºky.

Obrázek 3.2: Pozice v²ech Braggových pík· uºite£ných pro doru£ení dávky do cí-

lového objemu, k°íºky = Braggovy píky, zelená struktura = cílový objem, £ervené

struktury = OAR, barevná ²kála reprezentuje váhy Braggových pík· [31].

Následn¥ musí být aplikován optimaliza£ní proces pro nalezení vah pík·, které

zajistí homogenní pokrytí cílového objemu. Ve výsledku je tedy lé£ebné pole speci-

�kováno mnoºinou Braggových pík·, kde má kaºdý danou energii proton·, pozici a

monitorovací jednotky (MU), neboli po£et proton· [32] [31]. Z doru£itelných pík·,

které systém stanovil v p°edchozím kroku, se zdaleka nevyuºijí v²echny, nebo´ zna£-

nému po£tu z nich je p°id¥lena nulová váha [36].

Pro PBS existují dva zp·soby optimalizace vah Braggových pík·, a to single-�eld

uniform dose (SFUD) a multi�eld uniform dose (MFUD). P°i SFUD je distribuce

intenzity svazk· optimalizována pro kaºdé pole zvlá²´ a výsledná dávková distribuce

v cílovém objemu od kaºdého pole je stále homogenní. V p°ípad¥ MFUD jsou ale

�uence v²ech tuºkových svazk· z více polí optimalizovány simultánn¥. Dávkové dis-

tribuce od jednotlivých polí jsou pak velmi nehomogenní a homogenní dávkové dis-
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tribuce v cílovém objemu je dosaºeno pouze kombinací v²ech pouºitých polí [3] [31].

Díky p°ídavné modulaci v rámci cílového objemu je moºné pomocí MFUD dosáhnout

konformn¥j²ích dávkových distribucí. Na druhou stranu ale v d·sledku výskytu str-

mých dávkových gradient· uvnit° cílového objemu mohou nejistoty v dosahu svazku

vést nejen k poddávkování cílového objemu na jeho okraji, ale také v centrální ob-

lasti. Plány optimalizované MFUD technikou tak vykazují men²í robustnost v·£i

nejistotám v dosahu svazku. MFUD je proto vhodn¥j²í pro cílové objemy komplex-

n¥j²ího tvaru v oblastech s výskytem men²ích nejistot. SFUD se oproti tomu hodí

pro jednodu²²í tvary cílových objem· a anatomie, u kterých se mohou vyskytovat

v¥t²í nejistoty v dosahu svazku [1] [31] [37].

Samoz°ejmostí pro ²kálování vypo£tené relativní dávkové distribuce absolutní

dávkou je zadání dávkového p°edpisu do plánovacího systému. Díky speci�ckému

mechanismu deponování energie ale mají protony ve srovnání s fotony v¥t²í biolo-

gický ú£inek, coº je zapot°ebí korigovat pomocí relativní biologické ú£innosti (RBE).

Z toho d·vodu musíme u protonové terapie rozli²ovat fyzikální dávku v Gy a dávku

váºenou RBE, která je rovna fyzikální dávce vynásobené hodnotou RBE = 1,1 a její

jednotka je ozna£ována jako Gy(RBE). Dávky, které mají být doru£eny pacientovi

jsou pak obvykle p°edepisovány v Gy(RBE) a do plánovacího systému musejí být

zadávány v Gy, tedy pod¥lené konstantou 1,1 [36] [38] [39].

Protonová terapie má svá speci�ka i co se tý£e zakreslení cílového objemu (PTV).

Jak jiº bylo °e£eno, na kvalitu protonové lé£by mají velký dopad nejistoty v dosahu

svazku, které je tudíº nutné p°i plánování protonové lé£by brát v úvahu. U star²ích

oza°ovacích technik, kde byl tumor oza°ován velkými homogenními poli namísto tuº-

kového svazku, se tato problematika °e²ila p°idáním dal²ího lemu k PTV ve sm¥ru

svazku, který zohled¬oval 3,5% nejistotu v dosahu. To £asto vedlo k neuniformní ex-

panzi PTV. V p°ípad¥ techniky skenování tuºkovým svazkem (zejména p°i pouºití

MFUD) ale není moºné zohlednit nejistoty v dosahu svazku takovýmto zp·sobem,

proto s nimi obvykle po£ítá sám plánovací algoritmus [3] [33]. Krom¥ nejistot v do-

sahu svazku navíc m·ºe p°i ozá°ení docházet i k degradaci ²í°ky distálního spádu

svazku, pokud jsou v cest¥ svazku p°ítomny vysokogradientní nehomogenity, v d·-

sledku nichº dochází k rozptylu dosahu proton·. Extrémní p°ípad nastává ve chvíli,
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kdy svazek prochází podél rozhraní mezi médii s vysokou a nízkou hustotou (nap°.

v bázi lebe£ní nebo vedlej²ích dutinách nosních), distální polostín pak m·ºe dosaho-

vat i výrazn¥ v¥t²ích rozm¥r· neº laterální polostín. Algoritmy pro výpo£et dávky

ale obvykle pouºívají pro odhad rozptylu svazku v dané hloubce v pacientovi vo-

d¥ekvivalentní dráhu, p°i£emº ignorují relativní pozici nehomogenit v·£i Braggov¥

píku. Za p°ítomnosti komplexních nehomogenit tak algoritmy £asto selhávají ve vý-

po£tu degradace ²í°ky distálního spádu svazku [33] [31]. Dal²ím d·leºitým jevem,

který je pot°eba uváºit p°i vytvá°ení PTV, je zvý²ené RBE na distálním spádu

svazku. Ve skute£nosti totiº RBE není podél celé dráhy svazku konstantní, jak uva-

ºují plánovací algoritmy, nýbrº se zvy²uje ke konci dráhy. V souvislosti s t¥mito

jevy by proto m¥la být v¥nována v¥t²í pozornost vzdálenosti distálního okraje PTV

od kritických orgán· [33]. Obecn¥ pak platí, ºe nejv¥t²í p°ínos vykazuje protonová

radioterapie pro struktury vzdálen¥j²í od cílového objemu, p°ípadn¥ kontralateráln¥

uloºené tkán¥ [40].

Novým p°ístupem, jak u£init plány protonové lé£by robustn¥j²í v·£i r·zným ne-

jistotám, je tzv. robustní optimalizace. V procesu MFUD optimalizace dochází k

nejednozna£nosti, tedy jevu, kdy daná úloha m·ºe být °e²ena více zp·soby, neboli

r·znými kombinacemi vah spot· se stejnou výslednou dávkovou distribucí. Tato

vlastnost m·ºe být vyuºita pro tvorbu plán·, které budou robustn¥j²í v·£i moº-

ným nejistotám. Robustní optimalizace bere do úvahy r·zné nejistoty jako je ne-

jistota v nastavení, nejistoty v dosahu a pohyb tumoru, £ímº zvy²uje spolehlivost

plánu [31] [37].

3.1 Plánování protonové lé£by karcinomu prostaty

Jednou z diagnóz, pro kterou budou v této práci vytvo°eny plány protonové lé£by,

je karcinom prostaty. Tento karcinom je nej£ast¥ji lé£enou diagnózou pomocí pro-

tonové terapie. Vzhledem k vysoké mí°e jeho kurability je totiº vhodné maximáln¥

redukovat pozdní toxicity normálních tkání, coº teoreticky moº¬uje práv¥ protonová

terapie. Oza°ování prostaty je v²ak komplikovanou záleºitostí kv·li její lokaci v pánvi

a blízkosti rekta [38] [40].
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Cílový objem p°i lé£b¥ rakoviny prostaty m·ºe mít r·zný rozsah v závislosti na

mí°e rizika onemocn¥ní daného pacienta. V p°ípad¥ nízkého rizika je do cílového

objemu zahrnuta pouze prostata, pro st°ední riziko tvo°í cílový objem prostata a

kaudální £ást semenných vá£k· a p°i vysokém a velmi vysokém riziku je oza°ována

prostata, semenné vá£ky a potenciáln¥ i pánevní uzliny. Pánevním uzlinám je pak

doru£ována niº²í dávka neº prostat¥ [36] [41] [42] [37]. Tyto rozdílné dávky je v²ak

moºné doru£it b¥hem jedné frakce pomocí techniky nazývané simultánní integrovaný

boost. Díky metod¥ skenování tuºkovým svazkem lze totiº dávkovou distribuci v

cílových objemech modulovat. Techniky m·ºe být vyuºito také pro doru£ení vy²²í

dávky do intraprostatické léze [36] [31] [43].

Nejvýznamn¥j²í p°ínos p°edstavuje protonová terapie práv¥ v p°ípad¥ karcinomu

prostaty s vysokým rizikem a napadenými lymfatickými uzlinami. Pánevní uzliny

totiº obklopují £ást st°ev, která je moºné pomocí protonové terapie efektivn¥ ²et°it.

Prostata se semennými vá£ky a pánevními uzlinami navíc p°edstavují velký cílový

objem komplexního tvaru, coº je také doménou protonové terapie [42] [44]. Z t¥chto

d·vod· se tedy budeme zabývat plánováním protonové terapie pro danou diagnózu.

V sou£asné klinické praxi jsou pacienti s tímto typem rakoviny prostaty obvykle

oza°ováni dv¥ma laterálními protilehlými poli pod úhly 90◦ a 270◦. Toto uspo°ádání

polí je pouºíváno za ú£elem sníºení dopadu nejistot v dosahu proton· na st¥nu rekta.

Vzhledem k prudkému distálnímu spádu svazku by bylo výhodné pouºití anteriorních

polí, u kterých by se vyuºil distální spád svazku pro ²et°ení rekta. Takový p°ístup ale

vyºaduje p°esný výpo£et dosahu svazku v pacientovi, který nejsme schopni zajistit.

Pouºitím anteriorních polí bychom tudíº riskovali ozá°ení st¥ny rekta plnou dávkou.

Z toho d·vodu jsou pouºívána laterální pole, která nemí°í p°ímo proti rektu a p°i

²et°ení rekta i mo£ového m¥chý°e se tedy spoléhá na výrazn¥ ²ir²í laterální polostín.

Kaºdé z polí tak pokrývá jednu ze stran pánevních uzlin a ob¥ pole doru£ují dávku

do prostaty a semenných vá£k· [31] [36�38] [42] [45]. P°íklad takového plánu je na

obrázku 3.3.
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Obrázek 3.3: Ilustrativní plán protonové terapie karcinomu prostaty s velmi vysokým

rizikem a ²í°ením do pánevních uzlin realizovaný pomocí dvou laterálních polí [46].

Protoºe laterální svazky u pánve procházejí zna£nou dráhou skrz t¥lo pacienta a

p°edev²ím hlavicemi femuru, mohou dávku v cílovém objemu ovlivnit i malé nejis-

toty v nastavení pacienta. Oza°ování prostaty protonovými svazky proto spoléhá na

p°esné nastavení pacienta, které je v PTC realizováno pomocí zlatých zrn implan-

tovaných do prostaty [36] [38].

Samotné oza°ování pak obvykle probíhá v supina£ní poloze, s rukama na hrudi a

imobilizací nohou. Pacient by téº m¥l mít vyprázdn¥né rektum a napln¥ný mo£ový
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m¥chý°. Optimáln¥ plný mo£ový m¥chý° p°i kaºdé frakci zajistí sníºenou pohyblivost

prostaty mezi frakcemi, navíc dojde ke zten£ení st¥ny mo£ového m¥chý°e, díky £emuº

je ozá°en men²í objem jeho tkán¥ [36] [42] [37].

Hlavními kritickými orgány (OAR) p°i ozá°ení karcinomu prostaty tedy jsou:

rektum, mo£ový m¥chý°, kli£ky tenkého st°eva, bulbus penisu a hlavice femuru [47].

Limity pro OAR pouºívané v PTC v Praze jsou uvedeny v tabulce 3.1.

Tabulka 3.1: Limity pro OAR pouºívané p°i ozá°ení karcinomu prostaty v PTC v

Praze, Dmean = pr·m¥rná dávka, V 22,73 Gy = maximální objem OAR, který nesmí

obdrºet dávku v¥t²í neº 22,73 Gy, D 150 cm3 resp. 195 cm3 = maximální dávka,

kterou nesmí obdrºet objem OAR v¥t²í neº 150 cm3 resp. 195 cm3 [48].

OAR Veli£ina Limit

Bulbus penisu Dmean 44,70 Gy

Rektum Dmean 25,00 Gy

Rektum V 22,73 Gy 80 %

Tenké st°evo D 150 cm3 36,36 Gy

Tenké st°evo D 195 cm3 45,00 Gy

Vzhledem k tomu, ºe se karcinom prostaty °adí mezi pozdn¥ reagující tkán¥, je

v jeho p°ípad¥ výhodné pouºít hypofrakcionaci, tedy doru£ovat b¥hem jedné frakce

dávku vy²²í neº 2 Gy. V tomto ohledu se rovn¥º uplatní p°ednosti protonové terapie

[42] [43].

3.2 Plánování protonové lé£by nádoru vedlej²ích

nosních dutin

Druhou vybranou diagnózou je nádor vedlej²ích dutin nosních, který je taktéº

jedním z onemocn¥ní lé£ených v PTC v Praze [49]. Tumory vedlej²ích dutin nosních

jsou sice více ojedin¥lé, £asto se ale ²í°í skrz kosti intrakraniáln¥, do orbity a do báze

lebe£ní. V jejich blízkosti se tudíº nachází velký po£et kritických orgán·, pro jejichº

²et°ení je st¥ºejní dosáhnout maximáln¥ konformní dávkové distribuce [50�52].
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Sou£asn¥ s primárním nádorem vedlej²ích dutin nosních se podobn¥ jako u karci-

nomu prostaty mohou oza°ovat i p°íslu²né lymfatické uzliny [50]. Zde se v²ak budeme

zabývat lé£bou tumoru vedlej²ích dutin nosních bez ²í°ení do lymfatických uzlin. Pro

ozá°ení takového karcinomu se obvykle pouºívají 2 aº 3 koplanární anteriorní pole.

Konkrétní sm¥ry polí v²ak velmi závisí na tvaru daného cílového objemu. Vzhledem

k umíst¥ní tumoru se ale v tomto p°ípad¥ p°íli² nelze vyhnout zá°ení skrz komplexní

nehomogenity nosních dutin, coº m·ºe zp·sobovat nejistoty v naplánované dávkové

distribuci. I z toho d·vodu je vhodné pro optimalizaci dávkové distribuce pouºít

MFUD techniku za ú£elem dosaºení co nejv¥t²í konformity dávky [36] [50�55]. Na

obrázku 3.4 jsou ukázky dvou plán· protonové lé£by nádoru vedlej²ích dutin nos-

ních s vyzna£enými sm¥ry svazk·. Jeden z plán· je realizován pomocí dvou a druhý

pomocí t°í polí [53] [51]. Ozá°ení pacienta pak probíhá v supina£ní poloze a hlava je

imobilizována pomocí termoplastické masky [52].

Obrázek 3.4: Ilustrativní plány protonové lé£by nádoru vedlej²ích dutin nosních,

vlevo plán realizovaný pomocí dvou polí [53], vpravo plán realizovaný pomocí t°í

polí [51].
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Hlavními kritickými orgány pro lé£bu nádoru vedlej²ích dutin nosních jsou: op-

tické nervy, o£ní bulvy, o£ní £o£ky, chiasma, mozkový kmen, mícha, mozek a paro-

tidy [41] [52] [56]. V tabulce 3.2 jsou op¥t zaneseny limity pro tyto OAR pouºívané

p°i plánování v PTC v Praze.

Tabulka 3.2: Limity pro OAR pouºívané p°i ozá°ení karcinomu vedlej²ích dutin nos-

ních v PTC v Praze, Dmax = maximální dávka, Dmean = pr·m¥rná dávka [48].

OAR Veli£ina Limit

Chiasma Dmax 49,09 Gy

Mícha Dmax 45,45 Gy

Mozek Dmax 54,00 Gy

Mozkový kmen Dmax 49,09 Gy

O£ní £o£ka Dmax 1,80 Gy

Oko Dmax 49,09 Gy

Optický nerv Dmax 49,09 Gy

Parotis Dmean 25,45 Gy
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Kapitola 4

Technologie pouºívaná pro doru£ení

protonové lé£by

Posledním krokem protonové lé£by je její samotné doru£ení. Protonové centrum

v Praze je za tímto ú£elem vybaveno systémem Proteus R©PLUS od spole£nosti IBA

(IBA International, Louvain-La-Neuve, Belgium) [57].

Protonový svazek je nejprve pot°eba urychlit pomocí urychlova£e £ástic. V PTC

v Praze je jím cyklotron C235 a maximální energie svazku, kterou je moºné pomocí

tohoto cyklotronu dosáhnout, je 235 MeV [58]. Ve st°edu cyklotronu se nachází

iontový zdroj, který produkuje protony. Do iontového zdroje je vst°ikován vodík,

ze ºhaveného vlákna se uvol¬ují elektrony, které jsou urychlovány elektrickým po-

tenciálem a p°ítomný vodík ionizují. Vzniklé protony jsou následn¥ urychlovány v

cyklotronu. Intenzita svazku je pak regulována nap°. pomocí pr·toku plynu nebo

proudu na ºhaveném vlákn¥ iontového zdroje [3] [31].

Urychlovací systém cyklotronu je umíst¥n mezi póly silného magnetu, který za-

ji²´uje spirální trajektorii urychlovaných proton·. O akceleraci proton· se stará

radiofrekven£ní systém, který se skládá ze 2 dutých elektrod p°ipojených k radi-

ofrekven£nímu generátoru st°ídavého nap¥tí [58]. V oblasti mezi elektrodami jsou

protony urychlovány sm¥rem od kladné k záporné elektrod¥. Kdyº dorazí do pro-

storu uvnit° záporné elektrody, nacházejí se v elektricky neutrálním poli, a m·ºe tak

dojít k p°epnutí polarity elektrod. P°i výstupu z prostoru elektrody se pak £ástice
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nacházejí op¥t u kladné elektrody a proces se opakuje. Tímto zp·sobem projdou

protony urychlovací ²t¥rbinou mezi elektrodami dvakrát b¥hem jednoho ob¥hu. V

cyklotronu se sou£asn¥ urychluje mnoºství £ástic se stejnou úhlovou rychlostí a fází

nacházejících se na r·zných polom¥rech spirálové trajektorie. Pulzní frekvence cyk-

lotronu je tak vysoká, ºe svazek m·ºe být povaºován za kontinuální [32] [59] [31].

Schéma cyklotronu je zobrazeno na obrázku 4.1.

Obrázek 4.1: Schéma cyklotronu: electromagnet (north/south pole) = elektromagnet

(severní/jiºní pól), acceleration gap = urychlovací ²t¥rbina, hollow electrode cham-

bers = duté elektrody, charged particle = nabitá £ástice, alternating current source

= zdroj st°ídavého nap¥tí, particle's path = dráha £ástice, target = ter£ík (ten v²ak

u cyklotronu pouºívaného pro protonovou terapii není p°ítomen) [60].

Pomocí cyklotronu je moºné produkovat pouze svazek s �xní energií. Protony jsou

proto vºdy urychleny na maximální energii a následn¥ je energie svazku modulována

na výstupu z urychlova£e. Nejprve je svazek zpomalen pr·chodem nastavitelným

mnoºstvím materiálu degradéru, pomocí kterého je realizován hrubý výb¥r ener-

gie svazku. Za degradérem pak následuje systém energetické selekce (ESS) slouºící

pro jemn¥j²í modulaci energie. ESS je magnetický systém, který eliminuje £ástice s

nevyhovující energií pomocí zak°ivení trajektorie £ástic v magnetickém poli a ²t¥r-

binového systému. Kombinací t¥chto dvou komponent· je moºné získat jakoukoli

energii svazku. �as pot°ebný na zm¥nu energie svazku ale ovliv¬uje rychlost skeno-

vání [3] [31] [59] [36] [32].
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V Protonovém centru v Praze je z urychlova£e svazek veden do £ty° oza°oven,

p°i£emº za°ízení pro transport svazku vyuºívá magnety pro ohýbání, °ízení a za-

ost°ování svazku. Jedna z oza°oven je vybavena �xním svazkem a ostatní gantry.

Gantry je mechanický systém, který rotuje magnety posledního úseku transport-

ního systému okolo pacienta tak, aby bylo moºné pacienta oza°ovat z r·zných úhl·.

Oto£ná konstrukce, na níº jsou upevn¥né magnety, musí být velmi robustní, protoºe

magnety pot°ebné pro ohýbání a fokusaci svazku mají velkou hmotnost. Kv·li dosta-

te£né velikosti pole v isocentu je navíc zapot°ebí velké vzdálenosti mezi skenovacími

magnety a isocentrem. Z t¥chto d·vod· jsou gantry schopná rotace o plný prosto-

rový úhel velmi mohutná. Schéma takového gantry je na obrázku 4.2, zelenou linkou

je vyzna£ena dráha svazku vedoucí od cyklotronu na oza°ovnu. Fixní svazek se pak

v PTC v Praze pouºívá p°edev²ím pro lé£bu karcinomu prostaty pomocí laterálních

polí [3] [32] [31] [36].

Obrázek 4.2: Schéma gantry pouºívaného pro oza°ování protonovými svazky: zelená

linka znázor¬uje trajektorii svazku urychlovaného v cyklotronu (vlevo) a vedeného

transportním systémem skrz gantry k pacientovi (vpravo) [61].

Samotné skenování tuºkovým svazkem je realizováno pomocí skenovacích mag-

net·, které jsou umíst¥ny za posledním ohýbacím magnetem. Svazek je vychylován

ve dvou sm¥rech a doru£uje dávku po diskrétní m°íºce pomocí step and shoot me-

tody. To znamená, ºe svazek je zapnut pouze ve chvíli, kdy je namí°en na správný

voxel a mezi jednotlivými p°edepsanými pozicemi je vypnutý. Intenzita svazku je

�xní a prom¥nný po£et proton· doru£ených do r·zných bod· je zaji²t¥n prom¥n-
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nou dobou setrvání svazku v dané pozici. Tento £as je °ízen na základ¥ doru£ené

dávky m¥°ené pomocí monitorovacích komor. Nádor je oza°ován v izoenergetických

vrstvách. Systém tedy projde v²echny pozice spot· pro danou energii svazku, ná-

sledn¥ je energie svazku zm¥n¥na a oza°uje se dal²í energetická vrstva. Izoenerge-

tické vrstvy v²ak nemusí být v d·sledku nehomogenní geometrie pacienta zárove¬

izohloubkové [3] [31] [32] [36]. Znázorn¥ní mechanismu techniky skenování tuºko-

vým svazkem je na obrázku 4.3. Na obrázku 4.4 je pak zakresleno schéma hlavice

pro techniku skenování tuºkovým svazkem od spole£nosti IBA, kde m·ºeme vid¥t

dvojici kvadrupólových magnet· pro kontrolu velikosti svazku, pár skenovacích di-

pól· pro vychylování svazku a ioniza£ní komory pro m¥°ení dávky, pozice a pro�lu

svazku [31].

Obrázek 4.3: Schéma mechanismu techniky skenování tuºkovým svazkem: PBS

Quads = kvadrupólové magnety, Scanning Magnets = skenovací magnety, Last Layer

Minimum Energy = poslední skenovaná vrstva odpovídající nejniº²í energii, First

Layer Maximum Energy = první skenovaná vrstva odpovídající nejvy²²í energii [59].

Izocentrická velikost svazku ve vzduchu je v daném systému �xní, av²ak je závislá

na energii, nebo´ s klesající energií roste pravd¥podobnost rozptylu proton· o v¥t²í

úhly [3] [31] [36]. Velikost spotu u systému v PTC se tak pohybuje v rozmezí 2,7 �

8,5 mm [62]. �í°ka svazku na vstupu do pacienta zárove¬ závisí na vzdálenosti mezi

výstupem svazku z oza°ovací hlavice a povrchem pacienta. U proton· totiº dochází

k £astým pruºným rozptyl·m o malé úhly. Rozptýlené protony tedy m¥ní sv·j sm¥r,

ale z·stávají ve svazku. Polostín protonového svazku proto rapidn¥ roste s hloubkou.

Nejv¥t²ím zdrojem roz²i°ování polostínu je rozptyl ve sloupci vzduchu mezi hlavicí
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a t¥lem pacienta. Z toho d·vodu je d·leºité tuto vzdálenost minimalizovat [3] [31].

Obrázek 4.4: Schéma oza°ovací hlavice pro techniku PBS od spole£nosti IBA: Proton

beam = svazek proton·, Quadrupole magnets - kvadrupólové magnety, Quadrupole

vacuum chamber = kvadrupólová vakuová komora, Dipole magnets = dipólové mag-

nety, Dipole vacuum chamber = dipólová vakuová komora, Ion chambers = ioniza£ní

komory, Brass snout = mosazná hlavice, Isocenter = izocentrum [31].
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�ást II

Praktická £ást
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Kapitola 5

Metody

5.1 Realizace DECT kalibrace pro plánování

protonové lé£by

Na základ¥ metod popsaných v Kapitole 2 byla provedena DECT kalibrace pro

plánování protonové lé£by za ú£elem implementace jejích výstup· do plánovacího

systému XiO v PTC v Praze. Kalibrace byla realizována na diagnostickém skeneru

Siemens SOMATOM De�nition Flash CT v Institutu Klinické a Experimentální

medicíny (IKEM).

5.1.1 Modelování odezvy CT skeneru

Pro odvození parametr· K v rovnicích (2.1), (2.2) byl naskenován fantom CIRS

Electron Density Phantom 062M zap·j£ený z PTC. Fantom je vyroben z plastové

vody a skládá se ze dvou £ástí [7]. Jako celek má simulovat °ez pánevní oblastí o roz-

m¥rech 33 cm x 27 cm x 5 cm, z n¥hoº lze vyjmout fantom hlavy o pr·m¥ru 18 cm.

Fantom se dále skládá ze ²estnácti vyjímatelných tká¬ov¥ ekvivalentních vloºek a

jedné vloºky s vodou. Z v¥t²iny tká¬ov¥ ekvivalentních materiál· jsou vyrobeny dv¥

vloºky. Seznam materiál· obsaºených v CIRS fantomu je uveden v tabulce (5.1).

Vloºky byly do fantomu umíst¥ny tak, aby se vºdy jeden ze vzork· stejného mate-

riálu nacházel ve fantomu hlavy a druhý ve fantomu t¥la (tedy na vnit°ním a vn¥j²ím
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kruhu vloºek). Toto rozmíst¥ní bylo zvoleno kv·li závislosti hodnoty zeslabení mate-

riálu na poloze ve skenovaném objektu, která je zp·sobena tvrdnutím svazku. Pokud

tedy získáme CT £ísla pro r·zné polohy materiálu ve fantomu, m¥la by být kalibrace

zatíºena men²í nejistotou. Rozmíst¥ní vzork· ve fantomu je zakresleno na obrázku

5.1.

Obrázek 5.1: Rozmíst¥ní vloºek z tká¬ov¥ ekvivalentních materiál· ve fantomu CIRS

Electron Density Phantom 062M: 1 = svaly, 2 = kost (s 800 mg/cm3 hydroxyapatitu

vápenatého (HA)), 3 = plíce p°i nádechu, 4 = prsní tká¬, 5 = játra, 6 = kost (200

mg/cm3 HA), 7 = plíce p°i výdechu, 8 = kost (1250 mg/cm3 HA), 9 = tuková tká¬,

10 = voda.

CT skener Siemens SOMATOM De�nition Flash CT, na kterém prob¥hlo skeno-

vání fantomu a kalibrace, po°izuje DECT snímky pomocí technologie dual source.

Jak uº název napovídá, tato technologie vyuºívá dvou pár· rentgenka-detektor, jenº

jsou v·£i sob¥ posunuty o 90◦ a obíhají na gantry sou£asn¥. Jeden z pár· pak

snímá pacienta vysokoenergetickým spektrem a druhý nízkoenergetickým spektrem

foton· [20] [21] [63]. Aby ale nedo²lo ke sráºce, musí být °ady jednoho z detektor·

krat²í neº u druhého detektoru. Snímek pro vysokoenergetické spektrum je tudíº

po°ízen s men²ím �eld of view (FOV) (o pr·m¥ru 33 cm) neº snímek pro nízkoener-

getické spektrum [64]. Ukázka velikosti FOV je na snímku pacienta v obrázku 5.2,

kde je hranice FOV nazna£ena bílou linkou.
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Obrázek 5.2: Snímek pacienta v oblasti hrudního ko²e po°ízený p°i 140 kV a FOV

o pr·m¥ru 33 cm znázorn¥né bílou p°eru²ovanou £arou, data mimo FOV jsou dopl-

n¥na z 80kV snímku.

Pro snímání fantomu bylo zapot°ebí pouºít stejný protokol, kterým jsou skeno-

váni pacienti, na jejichº snímky by m¥la být kalibrace aplikována. Zam¥°ili jsme se

na potenciální pacienty s tumorem v pánevní oblasti a v oblasti hlavy. Proto jsme

vybrali protokol pro vy²et°ení dolních kon£etin, kterým jsme snímali fantom t¥la, a

protokol pro vy²et°ení karotid, kterým jsem snímali fantom hlavy. Protokol pouºitý

pro fantom pánve snímá s nap¥tím rentgenek 80 kV a 140 kV, protokol pro fantom

hlavy pak s nap¥tím 100 kV a 140 kV. Vzhledem k tomu, ºe parametry K jsou zá-

vislé na energii spektra, budou se pro dané protokoly li²it. Men²í FOV má vºdy pár

rentgenka-detektor, který snímal pod nap¥tím 140 kV.

Snímky získané pomocí DECT skeneru byly pouºity pro stanovení parametrizací

CTN (2.1), (2.2). Do rovnic je pot°eba dosadit CTN, relativní elektronovou hustotu

a efektivní atomová £ísla pro kaºdý vzorek ve fantomu. Pr·m¥rná CTN ve vloº-

kách v²ech snímk· byla ur£ena pomocí programu MATLAB (MathWorks, Natick,

Massachusetts, USA) jako pr·m¥rné hodnoty dat ze v²ech °ez· vloºek z jednoho

materiálu. Dále byla získána efektivní atomová £ísla a relativní elektronové hustoty

podle rovnic (1.4) aº (1.7). Pro výpo£et bylo pouºito publikované sloºení vloºek fan-

tomu [7]. Sloºení tká¬ov¥ ekvivalentních vloºek je uvedeno v tabulce 5.1, publikované

fyzikální hustoty [7] a vypo£tená efektivní atomová £ísla s relativními elektronovými

hustotami jsou uvedeny v tabulce 5.2.
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Tabulka 5.1: Hmotnostní zastoupení prvk· ve vloºkách fantomu CIRS Electron

Density Phantom 062M [7], protonová £ísla Z a molární hmotnosti A [66].

Prvek H O C N Cl Ca P S Ba Ar

Z [-] 1 8 6 7 17 20 15 16 56 18

A [g/mol] 1,01 16,00 12,01 14,01 35,45 40,08 30,97 32,07 137,33 39,95

Materiál Hmotnostní zastoupení prvk· [%]

Plíce (nádech) 8,80 18,60 67,50 3,50 1,60

Plíce (výdech) 8,90 20,40 66,00 2,40 0,60 1,70

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) 9,60 17,00 70,30 1,90 0,20 0,90

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 7,00 22,70 56,30 2,00 0,20 8,50 3,30

Játra 9,00 17,10 69,40 2,10 0,10 2,20

Sval 9,10 16,80 69,70 2,10 0,10 2,20

Tuková tká¬ 10,00 16,40 71,30 1,80 0,20 0,30

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 5,70 25,90 40,80 1,00 0,10 17,90 8,30 0,30

Hutná kostní tká¬ (1250 mg/cm3 HA) 3,60 32,00 28,80 1,10 0,04 23,30 10,80 0,08 0,32

Voda 11,19 88,81

Tabulka 5.2: Fyzikální hustoty ρ [7], vypo£tené relativní elektronové hustoty ρe,rel a

vypo£tená efektivní atomová £ísla Ẑ3,62, Z̃1,86 vloºek fantomu CIRS Electron Density

Phantom 062M.

Materiál ρ [g/cm3] Ẑ3,62 [-] Z̃1,86 [-] ρe,rel [-]

Plíce (nádech) 0,195 1165,59 29,72 0,191

Plíce (výdech) 0,510 1723,33 32,10 0,497

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) 0,991 1202,15 28,77 0,977

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 1,161 5430,43 51,64 1,118

Játra 1,072 1793,77 31,77 1,052

Sval 1,062 1787,19 31,66 1,044

Tuková tká¬ 0,960 911,91 27,18 0,951

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 1,530 15786,72 83,83 1,453

Hutná kostní tká¬ (1250 mg/cm3 HA) 1,820 19586,57 102,79 1,694

Vzduch 0,001 1708,78 41,85 0,001

Voda 0,998 1487,08 38,47 1,000

Tímto zp·sobem vzniklo pro kaºdý snímek deset rovnic o t°ech neznámých pa-

rametrech K ′f , K
′
k a K

′
c. Parametry byly hledány pomocí funkce nlin�t v programu

MATLAB. Získané parametry pro oba skenovací protokoly jsou zaneseny v tabulce

5.3. Pro validaci parametr· K byly vypo£teny absolutní a relativní rozdíly mezi
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m¥°enými a vypo£tenými CT £ísly CIRS fantomu.

Tabulka 5.3: Parametry K ur£ené pro Siemens SOMATOM De�nition Flash CT

skener pro p°íslu²ná nap¥tí rentgenky a fantomy/skenovací protokoly, kde Kf je

parametr charakterizující ú£inný pr·°ez spektra pro fotoelektrický jev, Kk pro ko-

herentní rozptyl a Kc pro Compton·v rozptyl.

Fantom Nap¥tí K ′f K ′k K ′c

Pánev 80 kV 0,000027 0,002973 0,857826

140 kV 0,000008 0,001173 0,951324

Hlava 100 kV 0,000020 0,003052 0,871985

140 kV 0,000009 0,000997 0,955824

5.1.2 Výpo£et relativní elektronové a fyzikální hustoty

Získané parametrizace mohou být pouºity pro výpo£et map efektivních atomo-

vých £ísel Zeff a relativních elektronových hustot z libovolné sady DECT snímk·

po°ízených danými skenovacími protokoly. Za tímto ú£elem byl sestaven kód v pro-

gramu MATLAB, kde je Zeff po£ítáno jako °e²ení rovnice (2.4) a relativní elektro-

nová hustota dosazením do rovnice (2.5).

Vzhledem k tomu, ºe data pro vysokoenergetické spektrum jsou získávána v men-

²ím FOV neº data pro pro nízkoenergetické spektrum, je zapot°ebí DECT výpo£ty

provád¥t pouze v oblasti men²ího FOV. V nahraných DECT snímcích jsou proto

v rámci kalibra£ního skriptu vºdy nejprve nalezeny hranice FOV. Rovnice (2.4) je

pak °e²ena iterativn¥ pro kaºdý voxel uvnit° FOV v kaºdém °ezu CT snímk·. Vý-

po£et je proveden pomocí funkce lsqnonlin na intervalu (0, 100). Za ú£elem sníºení

výpo£etního £asu je rovnice (2.4) pro °ádky matice °e²ena paraleln¥ pomocí p°íkazu

parfor. Relativní elektronová hustota je vºdy vypo£tena ze získaného efektivního

atomového £ísla.

Fyzikální hustota pak m·ºe být ur£ena z lineárního vztahu s relativní elektrono-

vou hustotou. Multilineární ρe,rel−ρ k°ivka byla stanovena pro data 34 referen£ních

tkání a vzduchu uvedená v tabulce 5.4. Fit byl rozd¥len do t°í £ástí. Ve studii [27]
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byla funkce hledána jako závislost relativní elektronové hustoty na fyzikální hustot¥

a intervaly fyzikálních hustot pro jednotlivé �ty byly zvoleny jako (0; 0,8), (0,8; 0,9)

a (0,9; 3) g/cm3. Zde byla k°ivka vytvo°ena naopak jako závislost fyzikální hustoty

na relativní elektronové hustot¥ a odpovídající intervaly pro relativní elektronovou

hustotu byly ur£eny jako (0; 0,79), (0,79; 0,91) a (0,91; 2,7). Funkce v první oblasti

byla stanovena lineárním �tem dat pro vzduch, plíce p°i nádechu a svaly. Ve t°etí

oblasti byl proveden �t pro v²echny zbývající referen£ní tkán¥ v£etn¥ sval· a ve

druhé oblasti byla funkce vytvo°ena jako spojnice prvního a t°etího �tu. Výsledná

kalibra£ní k°ivka je vykreslena na obrázku 5.3 a její funk£ní p°edpis má tvar

ρ =


1, 008 · ρe,rel + 0, 000229 pro ρe,rel ∈ 〈0; 0, 79)

0, 8304 · ρe,rel + 0, 1411 pro ρe,rel ∈ 〈0, 79; 0, 91)

1, 177 · ρe,rel − 0, 1756 pro ρe,rel ∈ 〈0, 91; 2, 7〉,

(5.1)

kde ρ je fyzikální hustota v g/cm3 a ρe,rel je relativní elektronová hustota.

Obrázek 5.3: Kalibra£ní k°ivka pro p°evod relativní elektronové hustoty na fyzi-

kální hustotu získaná �tem dat referen£ních tkání, kde modrou linkou je vyzna£ena

funkce pro interval 〈0; 0, 79〉 v rovnici (4.1), sv¥tle modrou linkou funkce pro interval

〈0, 79; 0, 91〉 a £ervenou linkou funkce pro interval 〈0, 91; 2, 7〉.
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Výsledná kalibra£ní k°ivka byla zanesena do kódu v podob¥ t°í funkcí. Funkce

jsou pak pouºity pro p°epo£et relativních elektronových hustot získaných v p°ed-

chozím kroku na fyzikální hustoty. Byla zde také aplikována fyzikální podmínka,

která p°evádí záporné hodnoty fyzikálních hustot vznikající v oblastech vzduchu v

d·sledku ²umu na hustotu vzduchu. K matici vypo£tených fyzikálních hustot uvnit°

FOV je p°i£tena matice obsahující vn¥ FOV hustotu vzduchu.

5.1.3 Generování vstup· pro plánovací systém

Výstupy provedeného DECT výpo£tu v²ak nejsou kompatibilní s plánovacím sys-

témem XiO, který poºaduje jako vstup CT snímky a CTN-ρ kalibra£ní k°ivku. Tuto

situaci jsme se rozhodli °e²it generováním a nahráním DICOM snímk· fyzikálních

hustot získaných z DECT kalibrace spolu s identickou kalibra£ní k°ivkou.

Za tímto ú£elem je vypo£tená matice hustot ve skriptu ukládána po jednotlivých

°ezech do DICOM soubor· pomocí funkcí dicominfo a dicomwrite. Vzhledem k tomu,

ºe formát DICOM neumoº¬uje ukládání desetinných £ísel, musela být matice hustot

p°ed zapisováním vynásobena 1000, aby byl zaji²t¥n dostate£ný po£et desetinných

míst u ukládaných hodnot. Snímky hustot jsou pak vºdy po jednotlivých °ezech ulo-

ºeny s hlavi£kami p·vodních CT snímk· tak, aby obsahovaly správné sou°adnice.

Do hlavi£ek byla vygenerována nová identi�ka£ní £ísla UID, aby mohly být do plá-

novacího systému nahrány zárove¬ p·vodní CT snímky i vypo£tené snímky hustot.

P°i ukládání byl navíc zvolen mód 'Create', v rámci kterého MATLAB modi�kuje

hodnoty tag· v hlavi£ce tak, aby odpovídaly ukládáným dat·m (nap°. maximální a

minimální hodnotu pixelu ve snímku). P°i zobrazení v DICOM prohlíºe£i ode£ítá DI-

COM hlavi£ka od dat zadanou konstantu. Celková operace provedená s vypo£tenými

hustotami v uloºených snímcích je proto ρ·1000−1000. Kv·li vy²²í výpo£etní náro£-

nosti DECT metody byly ve²keré snímky hustot získané DECT metodou vypo£teny

prost°ednictvím MetaCentra poskytujícího dostate£nou výpo£etní kapacitu.

Vzhledem ke ²kálovací operaci provedené na vypo£tených fyzikálních hustotách,

musela být do plánovacího systému namísto identické kalibra£ní k°ivky nahrána

k°ivka p°evád¥jící ρ · 1000− 1000 ve snímcích na ne²kálované ρ.
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Tabulka 5.4: Fyzikální a relativní elektronové hustoty vzduchu [1] a referen£ních

tkání p°evzaté z ICRU reportu 44 [65].

Tká¬ Fyz. hustota [g/cm3] Rel. el. hustota

Tuková tká¬ 0,95 0,951

Krev 1,06 1,050

Mozek 1,04 1,034

Prsní tká¬ (mlé£né ºlázy) 1,02 1,014

Bun¥£né jádro 1,00 0,994

O£ní £o£ka 1,07 1,054

St°evo 1,03 1,025

Srdce (napln¥né krví) 1,06 1,052

Ledviny 1,05 1,041

Játra 1,06 1,050

Plíce (výdech) 1,05 1,041

Plíce (nádech) 0,26 0,258

Lymfa 1,03 1,027

Sval (kosterní) 1,05 1,041

Vaje£níky 1,05 1,043

Slinivka b°i²ní 1,04 1,034

K·ºe 1,09 1,077

Slezina 1,06 1,052

Varlata 1,04 1,034

�títná ºláza 1,05 1,041

�ervená kostní d°e¬ 1,03 1,023

�lutá kostní d°e¬ 0,98 0,982

Chrupavka 1,10 1,083

Kortikální kost 1,92 1,780

Houbovitá kostní tká¬ 1,18 1,149

Kost lebe£ní 1,61 1,517

Kost stehenní 1,33 1,277

Kost paºní 1,46 1,389

Kost - £elist 1,68 1,576

Kost - ºebro (2., 6.) 1,41 1,347

Kost - ºebro (10.) 1,52 1,441

Kost - k°íºová 1,29 1,245

Kost - obratel (C4) 1,42 1,355

Kost - obratel (D6, L3) 1,33 1,277

Vzduch 0,0012 0,001

50



5.2 Realizace SECT kalibrace pro plánování

protonové lé£by

Namísto snímk· po°ízených SECT skenerem byly jako SECT snímky vyuºity

skeny po°ízené DECT p°i nap¥tí 140 kV. Pro SECT kalibraci proto mohly být vyu-

ºity parametry K vypo£tené v rámci DECT kalibrace pro 140kV snímky pánevního

fantomu (tabulka 5.3).

Ze sloºení referen£ních tkání uvedených v tabulce 5.5 byla tedy vypo£tena efek-

tivní atomová £ísla Ẑ3,62 a Z̃1,86 podle rovnic (1.5) aº (1.7). Ta byla spolu s re-

lativními elektronovými hustotami z tabulky 5.4 dosazena do parametrizace CTN

s p°íslu²nými parametry K (rovnice 1.9), £ímº byla získána teoretická CTN re-

feren£ních lidských tkání (uvedena v tabulce 5.6). Vynesením t¥chto CTN oproti

fyzikálním hustotám referen£ních tkání z tabulky 5.4 m·ºe být získána SECT kalib-

ra£ní k°ivka. CTN pro vzduch nebylo vypo£teno parametrizací, nýbrº bylo pouºito

nam¥°ené CTN vzduchu z okolí nasnímaného CIRS fantomu.

V plánovacím systému XiO jsou pro zadání hodnot, ze kterých je ur£ena kalibra£ní

k°ivka, zavedena omezující pravidla. Na osu CTN není moºné zadat desetinná £ísla

a na osu fyzikálních hustot je moºné zadat pouze hodnoty v¥t²í neº 0,01. Vypo£tená

CTN referen£ních tkání proto byla zaokrouhlena a ze spojnice vzduchu a plic p°i

nádechu bylo vypo£teno CTN pro hustotu 0,01 jako náhradní po£áte£ní hodnota

kalibra£ní k°ivky namísto vzduchu, jehoº hustota je 0,0012 g/cm3 a tudíº není moºné

ji zadat. Výsledná kalibra£ní k°ivka získaná lineární interpolací mezi jednotlivými

body referen£ních tkání je na obrázku 5.4.

Pro ov¥°ení správnosti vytvo°ených kalibrací byly pomocí SECT i DECT kalib-

race vypo£teny snímky hustot tká¬ov¥ ekvivalentního fantomu CIRS. Ze snímk·

byly ur£eny celkové pr·m¥rné fyzikální hustoty a jejich sm¥rodatné odchylky pro

kaºdý materiál. Tyto hodnoty pak byly porovnány s publikovanými referen£ními

hustotami vloºek CIRS fantomu.
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Tabulka 5.5: Hmotnostní zastoupení prvk· v referen£ních tkáních p°evzaté z ICRU

reportu 44 [65], protonová £ísla Z a molární hmotnosti A [66].

Prvek H C N O Na Mg P S Cl K Ca Fe I

Z [-] 1 6 7 8 11 12 15 16 17 19 20 26 53

A [g/mol] 1,01 12,01 14,01 16 22,99 24,31 30,97 32,07 35,45 39,1 40,08 55,85 126,9

Tká¬ Hmotnostní zastoupení prvku [%]

Tuková tká¬ 11,4 59,8 0,7 27,8 0,1 0,1 0,1

Krev 10,2 11 3,3 74,5 0,1 0,1 0,2 0,3 0,2 0,1

Mozek 10,7 14,5 2,2 71,2 0,2 0,4 0,2 0,3 0,3

Prsní tká¬ (mlé£né ºlázy) 10,6 33,2 3 52,7 0,1 0,1 0,2 0,1

Bun¥£né jádro 10,6 9 3,2 74,2 0,4 2,6

O£ní £o£ka 9,6 19,5 5,7 64,6 0,1 0,1 0,3 0,1

St°evo 10,6 11,5 2,2 75,1 0,1 0,1 0,1 0,2 0,1

Srdce (napln¥né krví) 10,3 12,1 3,2 73,4 0,1 0,1 0,2 0,3 0,2 0,1

Leviny 10,3 13,2 3 72,4 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,1

Játra 10,2 13,9 3 71,6 0,2 0,3 0,3 0,2 0,3

Plíce (výdech) 10,3 10,5 3,1 74,9 0,2 0,2 0,3 0,3 0,2

Plíce (nádech) 10,3 10,5 3,1 74,9 0,2 0,2 0,3 0,3 0,2

Lymfa 10,8 4,1 1,1 83,2 0,3 0,1 0,4

Sval (kosterní) 10,2 14,3 3,4 71 0,1 0,2 0,3 0,1 0,4

Vaje£níky 10,5 9,3 2,4 76,8 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2

Slinivka b°i²ní 10,6 16,9 2,2 69,4 0,2 0,2 0,1 0,2 0,2

K·ºe 10 20,4 4,2 64,5 0,2 0,1 0,2 0,3 0,1

Slezina 10,3 11,3 3,2 74,1 0,1 0,3 0,2 0,2 0,3

Varlata 10,6 9,9 2 76,6 0,2 0,1 0,2 0,2 0,2

�títná ºláza 10,4 11,9 2,4 74,5 0,2 0,1 0,1 0,2 0,1 0,1

�ervená kostní d°e¬ 10,5 41,4 3,4 43,9 0,1 0,2 0,2 0,2 0,1

�lutá kostní d°e¬ 11,5 64,4 0,7 23,1 0,1 0,1 0,1

Chrupavka 9,6 9,9 2,2 74,4 0,5 2,2 0,9 0,3

Kortikální kost 3,4 15,5 4,2 43,5 0,1 0,2 10,3 0,3 22,5

Houbovitá kostní tká¬ 8,5 40,4 2,8 36,7 0,1 0,1 3,4 0,2 0,2 0,1 7,4 0,1

Kost lebe£ní 5 21,2 4 43,5 0,1 0,2 8,1 0,3 17,6

Kost stehenní 7 34,5 2,8 36,8 0,1 0,1 5,5 0,2 0,1 12,9

Kost paºní 6 31,4 3,1 36,9 0,1 0,1 7 0,2 15,2

Kost - £elist 4,6 19,9 4,1 43,5 0,1 0,2 8,6 0,3 18,7

Kost - ºebro (2., 6.) 6,4 26,3 3,9 43,6 0,1 0,1 6 0,3 0,1 0,1 13,1

Kost - ºebro (10.) 5,6 23,5 4 43,4 0,1 0,1 7,2 0,3 0,1 0,1 15,6

Kost k°íºová 7,4 30,2 3,7 43,8 0,1 4,5 0,2 0,1 0,1 9,8 0,1

Kost - obratel C4 6,3 26,1 3,9 43,6 0,1 0,1 6,1 0,3 0,1 0,1 13,3 0,1

Kost - obratel D6, L3 7 28,7 3,8 43,7 0,1 5,1 0,2 0,1 0,1 11,1 0,1

52



Tabulka 5.6: Vypo£tená efektivní atomová £ísla Ẑ3,62, Z̃1,86 a teoretická CTN refe-

ren£ních tkání pro SECT kalibraci.

Tká¬ Ẑ3,62 [-] Z̃1,86 [-] CTN [HU]

Tuková tká¬ 874,99 27,86 -57,64

Krev 1683,28 38,32 59,98

Mozek 1608,27 37,58 42,12

Prsní tká¬ (mlé£né ºlázy) 1202,76 33,15 13,7

Bun¥£né jádro 1778,53 39,6 5,85

O£ní £o£ka 1382,63 36,2 58,55

St°evo 1484,13 37,3 31,73

Srdce (napln¥né krví) 1668,73 38,06 61,36

Leviny 1586,92 37,75 49,42

Játra 1606,86 37,88 58,82

Plíce (výdech) 1613,16 38,27 50,27

Plíce (nádech) 1613,16 38,27 -740,16

Lymfa 1568,71 38,64 35,83

Sval (kosterní) 1594,9 37,68 49,4

Vaje£níky 1582,4 38,16 51,7

Slinivka b°i²ní 1478,88 36,63 39,93

K·ºe 1437,66 36,23 82,57

Slezina 1608,3 38,11 60,93

Varlata 1561,12 37,92 42,16

�títná ºláza 2809,56 38,58 60,3

�ervená kostní d°e¬ 1315,18 32,46 22,76

�lutá kostní d°e¬ 822,83 26,97 -28,72

Chrupavka 1988,26 41,33 99,09

Kortikální kost 13950,21 99,07 1092,36

Houbovitá kostní tká¬ 5212,25 51,86 209,67

Kost lebe£ní 10999,21 83,56 720,88

Kost stehenní 8055,66 66,78 394,78

Kost paºní 9456,84 74,4 544,24

Kost - £elist 11659,57 87,06 802,86

Kost - ºebro (2., 6.) 8421,42 70,02 480,44

Kost - ºebro (10.) 9882,98 77,69 612,65

Kost k°íºová 6632,21 60,36 336,26

Kost - obratel C4 8650,22 70,98 492,29

Kost - obratel D6, L3 7370,05 64,22 384,16
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Obrázek 5.4: SECT kalibra£ní k°ivka získaná lineární interpolací mezi jednotlivými

body závislosti fyzikální hustoty na CTN pro referen£ní lidské tkán¥.

5.3 M¥°ení a plánování dávkových distribucí

pro fantom

Schopnost obou kalibra£ních metod p°edpovídat p°esné fyzikální hustoty materi-

ál·, a tudíº i dávkové distribuce od proton· v t¥chto materiálech, musí být ov¥°ena

m¥°ením. Za tím ú£elem m¥lo být provedeno m¥°ení a plánování dávkových distri-

bucí pro fantom o známém sloºení. V tomto bod¥ se v²ak práce £áste£n¥ odchyluje

od zadání, nebo´ zmín¥ný experiment byl proveden pro fantom se zví°ecími tká-

n¥mi namísto tká¬ov¥ ekvivalentního fantomu se známým sloºením. D·vodem je,

ºe kalibra£ní k°ivky jsou stanoveny na základ¥ dat referen£ních tkání a tudíº jsou

ur£eny pro pouºití na snímky lidských tkání. Tká¬ové substituenty jsou v²ak pouze

p°ibliºn¥ tká¬ov¥ ekvivalentní. Aby totiº bylo moºné je vyrobit, musí se jejich slo-

ºení od skute£ných lidských tkání zna£n¥ odli²ovat [1] [11]. Z toho d·vodu se mohou

data tká¬ových substituent· výrazn¥ odchylovat od kalibra£ních k°ivek. Znamená

to tedy, ºe bychom pouºili kalibra£ní k°ivky pro materiály, pro které nejsou ur£eny
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- tedy pro plasty namísto tkání - coº by do ov¥°ení mohlo zanést fale²nou nejis-

totu [68]. Vzhledem k rozdílným mechanism·m DECT a SECT kalibrace by navíc

tento postup mohl zaná²et nejistoty pouze do jedné z kalibrací a tím zkreslovat roz-

díl mezi metodami. Na obrázku 5.5 je vynesena SECT kalibra£ní k°ivka spolu s daty

materiál· CIRS fantomu. Je patrné, ºe v oblasti plic a kostí vykazují tká¬ov¥ ekvi-

valentní materiály zna£né odchylky od kalibra£ní k°ivky. Oproti tomu na obrázku

5.6 je vynesena DECT kalibra£ní k°ivka a data CIRS fantomu. V tomto p°ípad¥ ale

data fantomu vykazují dobrou shodu s kalibra£ní k°ivkou. V rámci DECT metody

kalibrace je navíc parametrizace CTN stanovená na základ¥ tká¬ov¥ ekvivalentních

plast· pouºita p°ímo pro výpo£et relativní elektronových hustot zájmového ma-

teriálu. Dá se proto p°edpokládat, ºe pro tká¬ové substituenty by DECT metoda

mohla naopak vykazovat fale²n¥ vy²²í p°esnost a tím prohloubit propast mezi ob¥ma

metodami.

Z t¥chto d·vod· je vhodn¥j²í dané m¥°ení provést na zví°ecích tkáních [11]. Za-

mý²lený postup m¥°ení na tká¬ov¥ ekvivalentním fantomu byl proto p°ehodnocen.

Obrázek 5.5: Porovnání SECT kalibra£ní k°ivky a dat CIRS fantomu.
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Obrázek 5.6: Porovnání DECT kalibra£ní k°ivky a dat CIRS fantomu.

Fantom pro zví°ecí tkán¥ byl navrºen tak, aby zaji²´oval reprodukovatelnou geo-

metrii pro DECT skenování a oza°ování v PTC. Navíc by m¥l umoº¬ovat prozá°ení

vloºených tkání bez pr·chodu svazku plastem fantomu, který by negativn¥ ovlivnil

výpo£et dávkových distribucí. Fantom byl proto navrºen ve tvaru válce s 10 ot-

vory pro vloºení tkání vedoucími skrz plnou hloubku fantomu. Schéma fantomu s

fyzickými rozm¥ry je na obrázku 5.7. Duté t¥lo fantomu bylo vyti²t¥no z polyetylen-

tereftalát-glykolu (PETG) na 3D tiskárn¥. Tento skelet byl následn¥ vypln¥n epo-

xidovou prysky°icí. Materiál t¥la fantomu neovliv¬uje výsledky experimentu, nebo´

nam¥°ená data mohou být vyhodnocována pouze v oblastech za tká¬ovými vloºkami.

Otvory ve fantomu pak byly napln¥ny následujícími tkán¥mi: vep°ová plec, ledviny,

játra, mozek, slezina a sádlo a hov¥zí zadní, kloubová kost a kostní d°e¬. Vep°ovými

ledvinami byly napln¥ny dva otvory. Vzorky byly ve fantomu za�xovány pomocí

tenké vrstvy smr²´ovací fólie. Ve²keré tkán¥ byly zakoupeny den p°ed experimen-

tem. Skenování fantomu na DECT v IKEMu a m¥°ení v PTC pak bylo provedeno

v jeden den, p°i£emº tká¬ový fantom byl mezi pracovi²ti p°eváºen v chladící ta²ce.

Fotogra�e fantomu jsou na obrázku 5.8.
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Obrázek 5.7: Schéma t¥la fantomu tká¬ové vloºky.

Obrázek 5.8: Fotogra�e tká¬ového fantomu: vlevo nenapln¥ný fantom z plastové

strany, uprost°ed nenapln¥ný fantom z epoxidové strany a vpravo fantom napln¥ný

tkán¥mi.

Experiment v PTC byl proveden jako m¥°ení dávkové distribuce ve vodním fan-

tomu umíst¥ném za tká¬ovým fantomem. Vodní fantom DigiPhant (IBA Dosimetry

GmbH, Schwarzenbruck, N¥mecko) je vybaven polohovacím systémem, do n¥hoº

je upevn¥n detektor MatriXX (IBA Dosimetry GmbH, Schwarzenbruck, N¥mecko).

MatriXX je matice ioniza£ních komor, pomocí kterých je moºné m¥°it 2D dávkové

distribuce ve sm¥ru kolmém na sm¥r svazku. Detektor je pak moºné polohovat do

r·zných hloubek vodního fantomu a získat tak 3D dávkovou distribuci. MatriXX

má aktivní plochu 24,4x24,4 cm2 s ioniza£ními komorami o pr·m¥ru 4,5 mm a ro-

zestupy st°ed· ioniza£ních komor 7,62 mm [67]. Oza°ování bylo provedeno pomocí
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�xního svazku a techniky PBS. Svazek byl orientován rovnob¥ºn¥ s vloºkami tká¬o-

vého fantomu a izocentrum bylo nastaveno na povrch tká¬ového fantomu. Geometrie

experimentu je zachycena na obrázku 5.9. Pro ozá°ení byla pouºita energie svazku

170 MeV s dosahem ve vod¥ 19,62 cm a laterální rozestup spot· 4 mm s intenzitou

0,2 MU na spot. M¥°ení bylo provedeno s hloubkovým krokem 0,5 mm.

Obrázek 5.9: Geometrie p°i m¥°ení 3D dávkové ditribuce pro tká¬ový fantom v

PTC, vlevo oza°ovací hlavice, tká¬ový fantom a DhiPhant, vpravo tká¬ový fantom

nastavený na lasery a detektor MatriXX.

Na základ¥ SECT a DECT snímk· fantomu byly v plánovacím systému XiO

5.10 vypo£teny odpovídající dávkové distribuce. CT snímky fantomu byly po°ízeny

na DECT v IKEMu pomocí skenovacího protokolu pro dolní kon£etiny. Výpo£tem

dávkové distribuce na základ¥ t¥chto snímk· proto byla ov¥°ována kalibrace DECT

pro pánevní oblast. Tlou²´ka °ezu, se kterou byly snímky rekonstruovány, je 0,6

mm. Fantom v²ak nebyl na po°ízených snímcích orientován zcela ortogonáln¥, proto

byla pomocí programu MATLAB provedena rotace snímk· tak, aby byl fantom v·£i

°ez·m orientován ortogonáln¥ a byla tak minimalizována geometrická nejistota. V

rámci plánovacího systému pak byla v °ezech CT snímk· nacházejících se za tká-

¬ovým fantomem um¥le vytvo°ena voda jako krychle se zadanou relativní fyzikální

hustotou rovnou 1, simulující vodní fantom pouºitý p°i m¥°ení. Dávková distribuce

byla vypo£tena pro pole se stejnými parametry, jaké byly pouºity p°i m¥°ení. Za

ú£elem dosaºení dostate£ného rozli²ení výpo£etní m°íºky dávky v²ak musel být zvý-

²en laterální rozestup spot· na 6 mm oproti 4 mm pouºitým pro m¥°ení. Za t¥chto

podmínek pak byla získána dávková distribuce s rozli²ením 1,5 mm. P°i zvý²ení po-
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£tu spot· £i rozli²ení dávkové distribuce výpo£et z d·vodu nedostate£né výpo£etní

kapacity nedob¥hl. Vzhledem k této odli²nosti muselo být následné porovnání nam¥-

°ené dávkové distribuce s vypo£tenými dávkovými distribucemi na základ¥ DECT

a SECT kalibrace provedeno relativn¥.

Porovnání získaných dávkových distribucí bylo provedeno v softwaru OmniPro

I'mRT (IBA Dosimetry GmbH, Schwarzenbruck, N¥mecko). Do programu byla vºdy

nahrána nam¥°ená 3D dávková distribuce spolu s distribucí vypo£tenou plánovacím

systémem na základ¥ SECT £i DECT kalibrace. Nahraná data byla následn¥ pro-

storov¥ sesazena. Ve sm¥ru do hloubky z pohledu svazku bylo sesazení provedeno

spárováním sou°adnice odpovídající povrchu vodního fantomu v obou distribucích.

P°i ur£ení této sou°adnice v nam¥°ené distribuci byla zohledn¥na vod¥ekvivalentní

tlou²´ka st¥ny vodního fantomu a efektivní bod m¥°ení matice dektor·. V ostatních

sm¥rech byly distribuce sesazeny podle pro�l·. Následn¥ byly vyhodnoceny dosahy

proton· z hloubkové distribuce dávky ve £ty°ech bodech kaºdé tká¬ové vloºky. Do-

sah byl uvaºován jako bod, ve kterém má dávka na distálním spádu svazku 90 %

z maxima. Kaºdá hloubková distribuce dávky byla vºdy nejprve normalizována do

svého maxima. Sou°adnice dosahu pak byla ur£ena pomocí lineární interpolace mezi

nam¥°enými £i vypo£tenými daty. Body pro vyhodnocení hloubkových distribucí

dávky byly vybírány konzervativn¥ tak, aby se s jistotou nacházely uvnit° tká¬ové

vloºky fantomu. Získané dosahy pro vypo£tenou a nam¥°enou dávkovou distribuci

v jednotlivých bodech od sebe byly ode£teny. Nakonec byly vyhodnoceny pr·m¥rné

rozdíly v dosahu mezi nam¥°enou a vypo£tenou dávkovou distribucí na základ¥

DECT £i SECT kalibrace pro kaºdou tká¬.

5.4 Plánování dávkových distribucí pro CT snímky

pacient·

Jak jiº bylo avizováno v teoretické £ásti, pro porovnání dávkových distribucí

vypo£tených pomocí DECT a SECT metody v geometrii pacienta byla vybrána

diagnóza karcinomu prostaty se ²í°ením do lymfatických uzlin a diagnóza nádoru
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vedlej²ích dutin nosních. Vzhledem k tomu, ºe kalibrace byly provedeny pro dia-

gnostický CT skener, nebyly k dispozici snímky pacient· po°ízené tímto skenerem,

jimiº by byly skute£n¥ diagnostikovány vybrané karcinomy. Pro plánování protonové

lé£by proto byly vybrány snímky pacient· získané za ú£elem jiných diagnostických

vy²et°ení. Do t¥chto snímk· pak byly zakresleny imaginární nádory. Struktury pro

ozá°ení karcinom· a p°íslu²né OAR byly zakresleny v plánovacím systému Eclipse

(Varian Medical Systems, Inc., Palo Alto, California, USA) ve Fakultní nemocnici

Motol podle tamních plán· pro ozá°ení skute£ných pacient· trpících t¥mito one-

mocn¥ními.

V PTC v Praze pak byly oza°ovací plány vºdy optimalizovány na základ¥ SECT

snímk·. Následn¥ pak byly ve²keré parametry plán· p°enesené na DECT snímky,

kde byl výpo£et dávky proveden bez dal²í optimalizace. V dávkových distribucích

vypo£tených pomocí DECT snímk· se tudíº promítne rozdíl mezi mapami fyzikál-

ních hustot vypo£tenými danými kalibracemi.

5.4.1 Plánování protonové lé£by pro karcinom prostaty

Plánování protonové lé£by karcinomu prostaty se ²í°ením do lymfatických uzlin

bylo provedeno jako dvouúrov¬ový simultánní integrovaný boost, kde do vysoko-

dávkové oblasti byla zahrnuta prostata a semenné vá£ky a do nízkodávkové oblasti

pánevní uzliny. Cílová dávka pro PTV s prostatou a semennými vá£ky byla 63 Gy

(p°i frakcionaci 21x3 Gy) a pro PTV pánevních uzlin 48,3 Gy (p°i frakcionaci 21x2,3

Gy). Pro ozá°ení byly vybrány typické sm¥ry laterálních polí pod úhlem 90◦ a 270◦.

Nejprve byly zakresleny pomocné struktury pro výb¥r mnoºiny doru£itelných pík·

od jednotlivých polí do cílových objem·. Ve struktu°e pro kaºdé pole byla zahrnuta

prostata se semennými vá£ky a uzlina nacházející se na stran¥ daného pole. Late-

rální rozestup spot· byl stanoven na 5 mm, PWM bylo zvoleno rovno 0,8 a rozli²ení

výpo£etní m°íºky rovno 2 mm. Tlou²´ka °ezu pouºitých CT snímk· byla 5 mm.

V d·sledku malého FOV pouºitého CT skeneru se pacient neve²el na CT snímky

v plné ²í°i a má proto o°íznuté boky. V klinické praxi by to samoz°ejm¥ znamenalo

velký problém, v na²em p°ípad¥ to v²ak na srovnání plán· získaných pomocí DECT
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a SECT kalibrace nemá významný vliv. Pro plán bylo pouze zapot°ebí pouºít range

shifter, nebo´ v d·sledku o°íznutí bok· pacienta na snímcích se kraje pánevních uzlin

nacházely v malé hloubce. Pro optimalizaci byly dále pouºity pomocné struktury

vytvo°ené jako lemy pro jednotlivá PTV, pomocí nichº se zvy²uje strmost dávkového

gradientu za hranicemi PTV. Dávková distribuce byla optimalizována technikou

SFUD. N¥kolik °ez· z výsledného plánu je ukázáno na obrázku 5.10.

Obrázek 5.10: Plán protonové lé£by pro karcinom prostaty se ²í°ením do lymfatic-

kých uzlin: vlevo transverzální °ezy v rovin¥ lymfatických uzlin s nazna£enými sm¥ry

polí, v rovin¥ prostaty se semennými vá£ky a v rovin¥ samotné prostaty, vpravo na-

ho°e frontální °ez a vpravo dole sagitální °ez.
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5.4.2 Plánování protonové lé£by pro nádor vedlej²ích dutin

nosních

V p°ípad¥ snímk· pouºitých pro plánování protonové lé£by nádoru vedlej²ích

dutin nosních se sice hlava pacienta ve²la do FOV, v rámci skenovacího protokolu

v²ak byly snímky o°íznuty tak, ºe v n¥kterých rovinách chybí £ást pacientova nosu.

Toto o°íznutí by v²ak podobn¥ jako u pánve nem¥lo mít vliv na jevy zkoumané v

této práci.

Pro ozá°ení zakresleného PTV byla zvolena dv¥ pole z úhl· 0◦ a 50◦. Vzhledem

k tomu, ºe tumor vedlej²ích dutin nosních je velmi povrchový, byl pro plán op¥t

pouºit range shifter. Dávka p°edepsaná pro tento tumor byla 50,4 Gy (frakcionace

28x1,8 Gy). Pouºitý laterální rozestup spot· byl 4 mm, rozli²ení výpo£etní m°íºky 2

mm, pro PWM byla pouºita hodnota 0,8 a tlou²´ka °ezu CT snímku byla 5 mm. Pro

optimalizaci dávky byla op¥t pouºita pomocná struktura de�novaná jako lem kolem

PTV, p°i£emº optimalizace byla provedena technikou MFUD pro v¥t²í konformitu

vysokodávkové oblasti. Získaný plán pro SECT snímky je ukázán na obrázku 5.11

v£etn¥ nazna£ených sm¥r· polí.

5.4.3 Metody vyhodnocení

Vyhodnocení pacientských plán· získaných na základ¥ DECT a SECT kalibrace

bylo provedeno v plánovacím systému Eclipse. Pro ob¥ anatomie byly vypo£teny roz-

dílové dávkové distribuce a maximální rozdíl v dávce. Pomocí programu MATLAB

pak byly vypo£teny pr·m¥rné dávkové rozdíly v oblastech, kde byl rozdíl v dávce

vy²²í neº stanovená prahová hodnota. Z DECT a SECT plán· byly navíc v pláno-

vacím systému vypo£teny a porovnány dávkov¥-objemové histogramy (DVH) pro

relevantní struktury. Z DVH pak byly pro dané struktury vypo£teny maximální

dávky, st°ední dávky a dávky, jejichº hodnotu a vy²²í dostane 1%, 2%, 95% a 98%

objemu struktury.
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Obrázek 5.11: Plán protonové lé£by pro nádor vedlej²ích dutin nosních: vyzna£ené

sm¥ry polí, t°i transverzální °ezy v r·zných rovinách a jeden sagitální °ez.
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Kapitola 6

Výsledky

6.1 Kalibrace DECT a SECT pro plánování proto-

nové lé£by

Za ú£elem validace získaných parametr· K vystupujících v parametrizaci CTN

byly pomocí této parametrizace vypo£tena teoretická CT £ísla tká¬ov¥ ekvivalent-

ního CIRS fantomu dosazením relativních elektronových hustot a efektivních ato-

mových £ísel z tabulky 5.2. Vypo£tená CT £ísla pak byla porovnána s nam¥°enými

pr·m¥rnými CTN vloºek fantomu. Nam¥°ená CT £ísla CTNmes a vypo£tená CT

£ísla CTNcal jsou zanesena v tabulce 6.1. Z t¥chto hodnot byly vypo£teny ab-

solutní rozdíly CTN jako ∆CTN = CTNcal − CTNmes a relativní rozdíly CTN

jako (∆CTN)rel = ∆CTN/(CTNmes + 1000). Relativní rozdíly byly vztaºeny k

(CTNmes + 1000) kv·li porovnání výsledných hodnot s literaturou. Rozdíly CTN

jsou rovn¥º zaneseny v tabulce 6.1. Vy²²í hodnoty rozdíl· CTN se objevují p°e-

dev²ím u vloºky napodobující plíce p°i nádechu. Pro kaºdou z parametrizací byla

vypo£tená CTN vynesena do graf· v závislosti na nam¥°ených CTN spolu s iden-

tickou funkcí, která p°edstavuje ideální p°ípad, kdy se vypo£tená a nam¥°ená CT

£ísla rovnají. Pro pánevní fantom jsou tyto závislosti na obrázku 6.1. a pro hlavový

fantom na obrázku 6.2. Vykreslené chybové úse£ky p°edstavují sm¥rodatné odchylky

nam¥°ených CTN vynásobené dv¥ma.
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Tabulka 6.1: Nam¥°ená CT £ísla CTNmes, vypo£tená CT £ísla CTNcal, absolutní

rozdíly CT £ísel ∆CTN a relativní rozdíly CT £ísel (∆CTN)rel pro CIRS fantom,

CTNcal byla vypo£tena pomocí parametr· K pro fantom pánve a hlavy v tabulce

5.3.

Fantom pánve

CTNmes [HU] CTNcal [HU] ∆CTN [HU] (∆CTN)rel [%]

Materiál 80 kV 140 kV 80 kV 140 kV 80 kV 140 kV 80 kV 140 kV

Plíce (nádech) -834,2 -834,1 -813,3 -809,9 20,93 24,18 12,62 14,57

Plíce (výdech) -495,6 -499,2 -502,9 -501,6 -7,27 -2,39 -1,44 -0,48

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) -40,9 -22,6 -46,3 -28,1 -5,36 -5,47 -0,56 -0,56

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 315,3 182,2 294,6 178,6 -20,69 -3,63 -1,57 -0,31

Játra 60,4 58,0 52,3 54,2 -8,13 -3,77 -0,77 -0,36

Sval 49,4 47,5 43,8 46,1 -5,57 -1,39 -0,53 -0,13

Tuková tká¬ -81,8 -53,3 -83,9 -58,1 -2,04 -4,80 -0,22 -0,51

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 1202,9 689,3 1227,0 702,9 24,12 13,62 1,09 0,81

Hutná kostní tká¬ (1250 mg/cm3 HA) 1878,3 1081,4 1865,1 1072,7 -13,24 -8,73 -0,46 -0,42

Voda -19,4 -3,0 12,3 8,0 31,68 10,97 3,23 1,10

Fantom hlavy

CTNmes [HU] CTNcal [HU] ∆CTN [HU] (∆CTN)rel [%]

Materiál 80 kV 140 kV 80 kV 140 kV 80 kV 140 kV 80 kV 140 kV

Plíce (nádech) -847,3 -846,9 -811,75 -809,69 35,60 37,19 23,32 24,29

Plíce (výdech) -502,6 -504,3 -500,89 -500,80 1,75 3,50 0,35 0,71

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) -36,6 -23,7 -38,90 -26,81 -2,32 -3,10 -0,24 -0,32

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 291,9 190,0 270,05 182,78 -21,86 -7,26 -1,69 -0,61

Játra 58,2 57,6 55,84 55,99 -2,41 -1,57 -0,23 -0,15

Sval 48,8 46,7 47,41 47,86 -1,41 1,19 -0,13 0,11

Tuková tká¬ -72,1 -52,3 -74,79 -57,07 -2,67 -4,78 -0,29 -0,50

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 1082,7 721,8 1087,39 723,31 4,69 1,47 0,23 0,09

Voda -0,3 2,9 18,47 7,99 18,78 5,12 1,88 0,51

Podobn¥, jako byla ov¥°ena správnost získaných parametrizací CTN, byla testo-

vána i správnost provedení DECT a SECT kalibrace. Pomocí obou kalibrací byly

vypo£teny pr·m¥rné fyzikální hustoty vloºek CIRS fantomu, které byly porovnány s

p°íslu²nými publikovanými fyzikálními hustotami. Absolutní odchylka hustoty byla

vypo£tena jako ∆ρ = ρcal − ρref a relativní odchylka jako ∆ρ vztaºená k ρref . Tato

data jsou zanesena v tabulce 6.2 pro DECT kalibraci a v tabulce 6.3 pro SECT

kalibraci. Referen£ní a vypo£tené hustoty byly op¥t vyneseny do graf·.
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Obrázek 6.1: Závislost vypo£tených CTN pánevního CIRS fantomu na nam¥°ených

CTN pro snímek po°ízený p°i nap¥tí 80 kV a snímek po°ízený p°i nap¥tí 140 kV,

£ervená linka p°edstavuje identickou funkci.

Na obrázku 6.3 jsou vyneseny hustoty vypo£tené pomocí DECT a SECT kalibrace

pro pánevní fantom a na obrázku 6.4 hustoty vypo£tené pomocí DECT a SECT

kalibrace pro hlavový fantom. Chybové úse£ky byly ur£eny jako dv¥ sm¥rodatné

odchylky souboru vypo£tených fyzikálních hustot.
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Obrázek 6.2: Závislost vypo£tených CTN hlavového CIRS fantomu na nam¥°ených

CTN pro snímek po°ízený p°i nap¥tí 100 kV a snímek po°ízený p°i nap¥tí 140 kV,

£ervená linka p°edstavuje identickou funkci.
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Obrázek 6.3: Vypo£tené fyzikální hustoty materiál· v pánevním CIRS fantomu po-

mocí DECT a SECT kalibrace vynesené v závislosti na referen£ních fyzikálních hus-

totách materiál· a identická funkce.
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Obrázek 6.4: Vypo£tené fyzikální hustoty materiál· v hlavovém CIRS fantomu po-

mocí DECT a SECT kalibrace vynesené v závislosti na referen£ních fyzikálních hus-

totách materiál· a identická funkce.
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Tabulka 6.2: Referen£ní fyzikální hustoty vloºek CIRS fantomu ρref [7], vypo£tené

fyzikální hustoty vloºek CIRS fantomu pomocí DECT kalibrace ρcal, absolutní od-

chylka vypo£tené fyzikální hustoty ∆ρ a relativní odchylka δρrel.

Fantom pánve

ρref [g/cm3] ρcal [g/cm3] ∆ρ [g/cm3] δρrel [-]

Plíce (nádech) 0,195 0,165 -0,030 -15,59%

Plíce (výdech) 0,510 0,500 -0,010 -1,94%

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) 0,991 0,980 -0,011 -1,13%

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 1,161 1,124 -0,037 -3,15%

Játra 1,072 1,061 -0,011 -1,06%

Sval 1,062 1,049 -0,013 -1,26%

Tuková tká¬ 0,960 0,951 -0,009 -0,92%

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 1,530 1,494 -0,036 -2,35%

Hutná kostní tká¬ (1250 mg/cm3 HA) 1,820 1,790 -0,030 -1,65%

Voda 0,998 1,002 0,004 0,37%

Fantom hlavy

ρref [g/cm3] ρcal [g/cm3] ∆ρ [g/cm3] δρrel [-]

Plíce (nádech) 0,195 0,154 -0,041 -20,82%

Plíce (výdech) 0,510 0,498 -0,012 -2,27%

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) 0,991 0,981 -0,010 -1,01%

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 1,161 1,151 -0,010 -0,85%

Játra 1,072 1,067 -0,005 -0,43%

Sval 1,062 1,054 -0,008 -0,79%

Tuková tká¬ 0,960 0,952 -0,008 -0,83%

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 1,530 1,579 0,049 3,20%

Voda 0,998 1,006 0,008 0,77%
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Tabulka 6.3: Referen£ní fyzikální hustoty vloºek CIRS fantomu ρref [7], vypo£tené

fyzikální hustoty vloºek CIRS fantomu pomocí SECT kalibrace ρcal, absolutní od-

chylka vypo£tené fyzikální hustoty ∆ρ a relativní odchylka δρrel.

Fantom pánve

ρref [g/cm3] ρcal [g/cm3] ∆ρ [g/cm3] δρrel [-]

Plíce (náech) 0,195 0,165 -0,030 -15,38%

Plíce (výdech) 0,510 0,504 -0,006 -1,22%

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) 0,991 0,982 -0,009 -0,89%

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 1,161 1,160 -0,001 -0,08%

Játra 1,072 1,059 -0,013 -1,20%

Sval 1,062 1,048 -0,014 -1,33%

Tuková tká¬ 0,960 0,954 -0,006 -0,58%

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 1,530 1,584 0,054 3,51%

Hutná kostní tká¬ (1250 mg/cm3 HA) 1,820 1,911 0,091 5,01%

Voda 0,998 0,999 0,001 0,12%

Fantom hlavy

ρref [g/cm3] ρcal [g/cm3] ∆ρ [g/cm3] δρrel [-]

Plíce (náech) 0,195 0,152 -0,043 -22,00%

Plíce (výdech) 0,510 0,499 -0,011 -2,22%

Prsní tká¬ (50% ºláza / 50% tuk) 0,991 0,982 -0,009 -0,87%

Pevná trám£itá kost (200 mg/cm3 HA) 1,161 1,166 0,005 0,40%

Játra 1,072 1,058 -0,014 -1,33%

Sval 1,062 1,046 -0,016 -1,51%

Tuková tká¬ 0,960 0,956 -0,004 -0,43%

Hutná kostní tká¬ (800 mg/cm3 HA) 1,530 1,611 0,081 5,29%

Voda 0,998 1,002 0,004 0,39%
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6.2 Porovnání nam¥°ených a vypo£tených

dávkových distribucí pro fantom

Pro kaºdou vloºku tká¬ového fantomu byly získány £ty°i hodnoty rozdíl· mezi

nam¥°enými dosahy a dosahy vypo£tenými na základ¥ DECT a SECT kalibrace

(jako RSECT−Rmes a RDECT−Rmes). Z t¥chto dat byly vypo£teny pr·m¥rné rozdíly

v dosazích pro jednotlivé tkán¥ a jejich sm¥rodatné odchylky, které jsou zaneseny

v tabulce 6.4. Dosahy pro kostní d°e¬ nebyly vyhodnocovány, nebo´ ve vloºce se

vytvo°ilo velké mnoºství vzduchových bublin a nebyla proto dostate£n¥ homogenní.

Pro dotvo°ení získaných dat ale byly vyhodnoceny dosahy v oblasti t¥la fantomu.

Pr·m¥rné rozdíly v dosazích pro SECT a DECT kalibraci byly vyneseny do grafu na

obrázku 6.5 v závislosti na pr·m¥rném nam¥°eném dosahu, kde je velikost chybových

úse£ek rovna dvojnásobku sm¥rodatných odchylek rozdíl· v dosahu.

Tabulka 6.4: Pr·m¥rný rozdíl mezi dosahy ur£enými na základ¥ SECT/DECT a na-

m¥°enými dosahy ∆R, standardní odchylka rozdílu STD a maximální rozdíl ∆Rmax.

SECT DECT

∆R [mm] STD [mm] ∆Rmax [mm] ∆R [mm] STD [mm] ∆Rmax [mm]

Sádlo 1,03 0,17 1,20 0,88 0,39 1,20

Ledvina 1 0,45 0,17 0,60 -0,07 0,13 0,20

Ledvina 2 0,15 0,13 0,30 0,30 0,22 0,50

Játra 0,65 0,17 0,80 0,27 0,21 0,50

Kost -0,77 0,51 1,50 3,33 0,50 3,70

Mozek 0,40 0,14 0,50 0,53 0,10 0,60

Slezina 0,43 0,29 0,60 0,52 0,38 0,80

Vep°ová plec 0,93 0,13 1,10 0,28 0,22 0,50

Hov¥zí zadní 0,43 0,33 0,80 0,03 0,44 0,50

T¥lo fantomu 5,30 0,08 5,40 2,07 0,13 2,20
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Obrázek 6.5: Pr·m¥rné rozdíly mezi dosahy vypo£tenými pomocí SECT/DECT ka-

librace a nam¥°enými dosahy zví°ecích tkání v závislosti na pr·m¥rném nam¥°eném

dosahu, velikost chybových úse£ek je rovna dvojnásobku sm¥rodatných odchylek

rozdíl· v dosahu.

6.3 Porovnání vypo£tených dávkových distribucí

pro CT snímky pacient·

Ze získaných dávkových distribucí vypo£tených na základ¥ SECT a DECT snímk·

pacient· byly vypo£teny distribuce rozdíl· dávek jakoDDECT−DSECT . K tomu byly

vypo£teny mapy rozdíl· fyzikálních hustot získaných pomocí daných kalibrací z pa-

cientských snímk· op¥t jako ρDECT −ρSECT . Distribuce kladných dávkových rozdíl·

pro plány karcinomu prostaty spolu s p°íslu²nými mapami rozdíl· fyzikálních hustot

jsou na obrázku 6.6, totéº pro záporné distribuce dávkových rozdíl· pro plány karci-

nomu prostaty je na obrázku 6.7 a distribuce kladných dávkových rozdíl· pro plány

nádoru vedlej²ích dutin nosních jsou na obrázku 6.8. Pr·m¥rné rozdíly v dávce, ma-

ximální rozdíly v dávce a relativní maximální rozdíly v dávce vztaºené k p°edepsané
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dávce jsou zaneseny v tabulce 6.5.

Tabulka 6.5: Rozdíl mezi dávkou z DECT a SECT plánu, ∆Dmean je pr·m¥rný

rozdíl dávek, STD je standardní odchylka, ∆Dmax maximální rozdíl dávek, (∆D)rel

je relativní maximální rozíl vztaºen k p°edepsané dávce v [%].

∆Dmean [Gy] STD [Gy] ∆Dmax [Gy] (∆D)rel [%]

Pánev (neg.) -1,20 0,79 -7,73 -12,3

Pánev (poz.) 0,99 0,55 3,95 6,3

Hlava 1,26 0,65 3,90 7,7

Na obrázcích 6.9 a 6.10 jsou vykresleny dávkov¥ objemové histogramy pro DECT

a SECT plány prostaty a vedlej²ích dutin nosních. V tabulkách 6.6 a 6.7 jsou zane-

seny veli£iny získané z dávkov¥-objemových histogram·. Veli£iny pouºívané u daných

struktur pro dávkové limity jsou v tabulkách podbarveny ²ed¥.

Obrázek 6.6: Distribuce kladných dávkových rozdíl· pro plány karcinomu prostaty

spolu s mapami p°íslu²ných rozdíl· fyzikálních hustot.
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Obrázek 6.7: Distribuce záporných dávkových rozdíl· pro plány karcinomu prostaty

spolu s mapami p°íslu²ných rozdíl· fyzikálních hustot.
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Obrázek 6.8: Distribuce kladných dávkových rozdíl· pro plány nádoru vedlej²ích

dutin nosních s mapami rozdíl· fyzikálních hustot.
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Obrázek 6.9: Dávkov¥-objemový histogram (DVH) pro DECT a SECT plány pro-

staty.
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Obrázek 6.10: Dávkov¥-objemový histogram (DVH) pro DECT a SECT plány ved-

lej²ích nosních dutin.
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Kapitola 7

Diskuse

Odchylky mezi teoretickými a nam¥°enými CTN CIRS fantomu stanovované v

rámci validace parametrizace CTN se po v¥t²inou shodují s literaturou [1] [9] a

vypo£tená CTN jsou obvykle v dobré shod¥ s nam¥°enými CTN. Neplatí to v²ak

pro vloºku simulující plíce v nádechu, u které se vyskytuje vysoký relativní rozdíl.

Relativní rozdíl u této vloºky sice zvy²uje nízká hodnota jmenovatele, ke kterému je

vztaºena, ale i absolutní odchylka CTN plícní vloºky jsou jedny z nejv¥t²ích. To m·ºe

být zp·sobeno nesprávným sloºením fantomu pouºitým pro výpo£et parametr· K.

V této práci totiº bylo pouºito publikované sloºení fantomu, které se v²ak nemusí

shodovat se sloºením fantomu pouºitým pro kalibraci DE a SECT. Kaºdá ²arºe

fantom· m·ºe mít totiº odli²né sloºení a výrobce ho navíc m·ºe v pr·b¥hu let

m¥nit. Zda je parametrizace CTN do takové míry závislá na dosazeném sloºení bylo

otestováno výpo£tem CTN ze sloºení referen£ních tkání. Vypo£tené relativní rozdíly

CTN dosahovaly aº 90 %, z £ehoº lze soudit, ºe parametrizace CTN je výrazn¥

citlivá na dosazené sloºení.

Dále byly vyhodnoceny odchylky mezi fyzikálními hustotami CIRS fantomu vy-

po£tenými pomocí SECT a DECT kalibrace a referen£ními fyzikálními hustotami.

Toto vyhodnocení není vhodné pro porovnávání nebo stanovení p°esnosti jednot-

livých kalibrací ze stejných d·vod·, ze kterých není vhodné pouºít CIRS fantom

pro ov¥°ení vypo£tených dávkových distribucí pomocí daných kalibrací m¥°ením. Je

v²ak moºné se pomocí n¥j ujistit o správnosti provedení kalibrací. Odchylky op¥t
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neodhalily ºádná závaºná pochybení. Nejvy²²í hodnoty se vyskytovaly u kostí a plic

v p°ípad¥ SECT kalibrace. Tyto odchylky ale korelují s odchylkami dat kostních a

plicních vloºek od SECT kalibra£ní k°ivky. To je v²ak zp·sobeno pouºitím kalibra£ní

k°ivky na materiály, pro které není ur£ena, nikoli nedostatkem v realizaci metody.

Správnost kalibra£í proto byla povaºována za ov¥°enou.

Rozdíly v nam¥°ených a vypo£tených dosazích pro tká¬ový fantom nepotvrzují

o£ekávanou p°evahu DECT nad SECT. Ob¥ kalibrace vykazují dobrou p°esnost vy-

po£tených dosah· pro m¥kké tkán¥. Pr·m¥rná hodnota rozdílu dosah· v m¥kkých

tkáních pro SECT kalibraci je rovna 0,56 mm a pro DECT kalibraci 0,34 mm.

Pro m¥kké tkán¥ tedy DECT kalibrace vykazuje o n¥co vy²²í p°esnost pro odhad

dosahu svazku neº SECT kalibrace. Vzhledem k tomu, ºe p°esnost polohovajího sys-

tému DigiPhantu je 0,5 mm, nem·ºe být t¥mto výsledk· p°ikládána velká váha. U

kostní tkán¥ pak naopak odhaduje SECT kalibrace dosah proton· daleko p°esn¥ji.

V p°ípad¥ dosahu za t¥lem fantomu vyrobeným z epoxidové prysky°ice dosahuje

výrazn¥ lep²ích výsledk· DECT metoda. Vzhledem k tomu, ºe epoxidová prysky°ice

je polymerní materiál stejn¥ jako plastový fantom, na jehoº datech byla kalibrace

vytvo°ena, je moºné se domnívat, ºe DECT kalibrace je citlivá na materiály pouºité

pro stanovení parametrizace CT skeneru. Druhou moºnou p°í£inou zji²t¥ných nejis-

tot je nahrazení Ẑ a Z̃ za Zeff provád¥né v rámci DECT výpo£tu. Pr·m¥rné rozdíly

v dosazích pro DECT totiº mají vzestupnou tendenci se sníºujícím se dosahem pr-

ton· a tedy i zvy²ující se hustot¥ tkání. Aproximace dvou r·zných efektivních £ísel

jedním bude mít nejspí²e v¥t²í dopad s rostoucím Z materiálu. V kaºdém p°ípad¥

potenciál DECT pro výrazné zp°esn¥ní výpo£tu dávkových distribucí nebyl v rámci

tohoto experimentu prokázán.

Navzdory tomu se v dávkových distribucích vypo£tených na základ¥ DECT a

SECT snímk· pacient· vyskytují zna£né rozdíly. V plánech pro lé£bu karcinomu

prostaty byly zji²t¥ny záporné rozdíly v dávce aº do -7,7 Gy a kladné rozdíly saha-

jící ke 4 Gy, coº odpovídá -12 % a 6 % z p°edepsané dávky do prostaty. U plán·

pro tumor vedlej²ích dutin nosních byl maximální rozdíl v dávce roven 3,9 Gy ne-

boli 7,7 % z p°edepsané dávky. Tyto hodnoty jsou srovnatelné s objevenými rozdíly

dávek za pouºití DECT výpo£tu pro odhad relativních brzdných schopností tkání
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ve studii [9]. Za ú£elem nalezení p°í£iny rozdíl· v SECT a DECT dávkových distri-

bucích byly vypo£teny rozdíly map fyzikálních hustot odvozených pomocí kalibrací

z pacientských snímk·. Záporné dávkové rozdíly v plánech pro karcinom prostaty

korelují s rozdíly ve snímkách hustot zp·sobenými artefakty z kostí - v oblastech,

kde fotonový svazek CT skeneru procházel ob¥ma hlavicemi femuru a p°edev²ím,

kde procházel v¥t²í tlou²´kou hutné kosti. Kladné rozdíly zase zp·sobuje jódový

kontrast v tepnách. U map fyzikálních hustot hlavy se sice také vyskytují zna£né

rozdíly v oblastech hutné kosti, díky vy²²ímu skenovacímu nap¥tí druhé rentgenky

jsou v²ak výrazn¥ niº²í neº v oblasti pánve. Kladné rozdíly v dávkových distribucích

pro ozá°ení vedlej²ích dutin nosních jsou v²ak zp·sobeny tkání v nosních dutinách.

Na základ¥ získaných dat proto není moºné ud¥lat jednozna£ný záv¥r o kvalitách

DECT kalibrace. Z výsledk· m¥°ení se sice zdá, ºe pro puºití na r·zné typy tkání je

SECT kalibrace p°esn¥j²í, hlavní rozdíly mezi dávkovými distribucemi pro prostatu

ale zp·sobuje hutná kost, na níº nebyla provedena m¥°ení, a tudíº nem·ºeme °íct,

která z kalibrací odhaduje její hustotu lépe.
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Záv¥r

V diplomové práci byly porovnány SECT a DECT metody kalibrace pro pláno-

vání protonové lé£by na základ¥ fyzikálních hustoto tkání. Prvním zp·sobem porov-

nání t¥chto metod byl experiment zaloºený na m¥°ení dosahu proton· pro fantom

se zví°ecími tkán¥mi, jenº byl navrºen speci�cky pro tuto práci. Fantom obsahu-

jící 10 vloºek s celkem 9 r·znými zví°ecími tkán¥mi byl nejprve skenován pomocí

DECT v Institutu klinické a experimentální medicíny v Praze a poté ozá°en v PTC.

Nam¥°ené dosahy byly následn¥ porovnány s plány zaloºenými na SECT a DECT

snímcích. Toto porovnání nepotvrdilo hypotézu, ºe by odvození fyzikálních hustot

pomocí DECT kalibrace mohlo výrazn¥ zp°esnit plánování protonové lé£by. Z dat

plyne, ºe DECT kalibrace muºe záviset na materiálech, pomocí nichº jsou stanoveny

parametrizace CT £ísel. Pro houbovitou kostní tká¬ totiº SECT odhaduje dosahy s

výrazn¥ vy²²í p°esností neº DECT, v oblasti pro t¥lo fantomu vyrobené z epoxidové

prysky°ice v²ak DECT vykazuje vy²²í p°esnost. Druhou moºnou p°í£inou nep°es-

nosti DECT je aproximativní nahrazení Ẑ a Z̃ za Zeff provedené v rámci výpo£tu

DECT, které m·ºe mít v¥t²í dopad na výpo£et hustoty tkání s vy²²í hustotou.

Druhou metodou porovnání SECT a DECT kalibrací pro plánování protonové

lé£by bylo vyhodnocení rozdíl· mezi dv¥ma plány pro dv¥ r·zné diagnózy - pro kar-

cinom vedlej²ích dutin nosních a pro karcinom prostaty se ²í°ením do lymfatických

uzlin. Mezi ob¥ma plány existují rozdíly v rozsahu -12 aº +6 % p°edepsané dávky

pro karcinom prostaty a sahající aº k 8 % p°edepsané dávky pro vedlej²í dutiny

nosní. Tato skute£nost nazna£uje, ºe mezi DECT a SECT plány existují rozdíly. Z

rozdílových distribucí fyzikálních hustot vypo£tených pomocí DECT a SECT kalib-

race je patrné, ºe rozdíly mezi dávkovými distribucemi naplánovanými pro karcinom

prostaty jsou zp·sobeny p°ítomností obrazových artefakt· a odchylkami hustot v
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hutné kostní tkáni. M¥°ení pro hutnou kostní tká¬ v²ak nebylo provedeno, a proto

nelze ur£it, která z dávkových distribucí vypo£tených pomocí DECT nebo SECT je

p°esn¥j²í. Pro roz°e²ení tohoto problému by v budoucnu bylo zapot°ebí identi�kovat

p°í£inu chybného výpo£tu hustoty houbovité kosti DECT metodou a ov¥°it p°es-

nost obou metod kalibrace m¥°ením za p°ítomnosti dal²ích tkání, a to p°edev²ím

hutné kosti. Z vyhodnocených dat v²ak lze soudit, ºe pro DECT kalibraci by ne-

m¥ly být pouºity snímky po°ízené s nap¥tím 80 kV kv·li velkému vlivu vznikajících

obrazových artefakt· na vypo£tenou dávkovou distribuci.

V pr·b¥hu zpracování diplomové práce byl v PTC po°ízen DECT skener, coº dále

prohlubuje p°ínos práce pro budoucí klinickou praxi. Tato práce m·ºe slouºit jednak

jako vodítko pro implementaci výstup· DECT kalibrace do plánovacího systému,

který po£ítá dávkové distribuce na základ¥ fyzikálních hustot tkání, jak je tomu v

PTC v Praze, dále pak jako ukazatel na p°ípadné problémy, které s implementací

DECT kalibrace mohou vzniknout.
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