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Abstrakt: V soucasné klinické praxi je pro planovani protonové lé¢by vyuzivana
stechiometricka kalibrace single energy CT (SECT). Tato kalibrace je ale zatizena
inherentnimi nejistotami plynoucimi z jejtho charakteru. Pro planovani protonové
lé¢by je zapotiebi nejistoty minimalizovat, nebot vzhledem ke specifické hloub-
kové davkové distribuci od protonii maji nejistoty v protonové léc¢bé zasadni dopad
na kvalitu 1é¢by. Potencialni zpfesnéni v tomto sméru muze prinést dual energy CT
(DECT) metoda kalibrace. Tato prace popisuje zptisob implementace DECT pro
planovani protonové 1é¢by na zakladé fyzikalnich hustot tkini. Soucasné uvadi vy-
sledky experimentu provedeného na fantomu se zvifecimi tkanémi. Soucésti prace je
také vytvoteni plant pro dveé rizné diagnozy zalozenych na SECT a DECT snimcich

a jejich vzadjemné porovnani.

Klicovd slova: kalibrace DECT, planovani protonové 1é¢by, fyzikalni hustota, méreni

na zvitecich tkénich, porovnani SECT a DECT



Title: The use of dual energy CT for proton treatment planning

Author: Be. Marie Fortova

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 specific depth dose
distribution that affects 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: DECTT calibration, proton therapy planning, physical density, animal-
tissues phantom, SECT and DECT comparison
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Uvod

V soucasné dobé je hlavnim cilem oboru radioterapie vyvoj technologii, které
umoznuji dorucit pozadovanou davku do tumoru a zarovein maximalné Setfit zdrave
tkané. Velky potencidl mé v tomto sméru protonova terapie. Diky specifickému cha-
rakteru hloubkové distribuce davky od protont, které predavaji vétSinu své energie
na konci drahy, je mozné vyrazné snizit davku norméalnim tkanim. Vzhledem ke
kone¢nému dosahu protont ale mohou i malé nejistoty v doruceni lécby zpusobit
neozaieni Casti tumoru. Z toho divodu museji byt pi¥i pladnovani protonové tera-
pie aplikovany konzervativni bezpecnostni lemy v okoli cilového objemu, v disledku
nichz mize dochazet k doruceni maximalni davky do normaélnich tkani. VIiv nejis-
tot na hloubkovou davkou distribuci od protonii a fotont je znazornén na obrazku
1. Potencial protonové l1é¢by proto miize byt naplnén pouze za predpokladu mini-
malnich nejistot vznikajicich pti planovani a dorucovani lé¢by a s nimi spojenych

bezpec¢nostnich lemu [1-7].

Dose
-~
/

BEAM
B

Depth

Obrazek 1: Vliv nejistot na hloubkovou déavkovou kiivku od protoni (oranzova) a
od fotont (modra), planovana davka (Gerkovana ¢ara) a dorucena davka (plna ¢ara),

smér svazku je naznacen Sipkou [3].
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Jednou z oblasti, kde by meély byt v ramci zkvalitnéni protonové lécby redu-
kovany nejistoty, je kalibrace C'T pro planovani lécby. Planovani protonové 1écby je
podobné jako planovani jinych radioterapeutickych technik zaloZzeno na CT snimcich
pacienta, které obsahuji kvantitativni informaci o radiologickych vlastnostech tkani.
Aby bylo mozné v pldnovacim systému vypocitat davkovou distribuci od protonii, je
zapotiebi z CT snimku odvodit fyzikalni charakteristiky tkani, na zakladé kterych
planovaci systém odhaduje energetické ztraty protoni v pacientovi. Tento proces je
souhrnné nazyvéan kalibrace CT pro planovani protonové lé¢by. Na piesnosti metody
kalibrace velmi zavisi vypoc¢teny dosah protont, nebot nejistoty v odvozenych cha-
rakteristikdch tkani se promitaji do nejistot v energetickych ztratach protont, jenz
se kumuluji s kazdym voxelem, kterym c¢astice prochazeji, az k distalnimu spadu
svazku. V soucasné klinické praxi se kalibrace provadi pro snimky ziskané konvenc-
nim CT skenerem a odvozuji se pomoci ni fyzikalni hustoty nebo relativni brzdné
schopnosti tkidni v zavislosti na tom, kterou z veli¢in dany planovaci systém pozaduje

jako vstup. Tato metoda kalibrace je ale zatizena inherentnimi nejistotami [1-8§].

Diskutovanou alternativou je proto takzvané dual energy CT (DECT), které pofi-
zuje snimky pacienta dvéma riznymi energetickymi spektry fotont. Podle publikova-
nych studii je mozné pomoci dual energy CT snimkii odvodit tkdhové charakteristiky
s VEtSi presnosti, nez je tomu u konvenéniho CT neboli single energy CT [1] [9] [10].
Problematika dual energy CT metod kalibrace vSak dosud neni uzavienym téma-
tem, nebot pro vétsinu z nich nebylo navrzeno, jakym zptusobem by mohly byt jejich
vystupy implementovany do planovacich systémi. Potencidl mnohych DECT kalib-
raci pro zpfesnéni planovani protonové 1écby byl navic prokdzan pouze teoreticky.
Predevsim ale dual energy CT metody nebyly podle ziskanych informaci testovany
pro odvozeni fyzikilnich hustot tkani, nybrz pouze pro odvozeni relativnich brzd-
nych schopnosti tkani, ackoli mnohé planovaci systémy vyzaduji jako vstup fyzikélni
hustoty. Tato diplomova prace se proto zabyva pravé kalibraci dual energy CT pro
planovani protonové lécby na zékladé fyzikalnich hustot, implementaci jejich vy-
stuptt do planovaciho systému v Protonovém centru v Praze (PTC) a ovéfenim,
zda miize dand DECT kalibrace p¥inést piesnéjsi odhad davkové distribuce pomoci

planovaciho systému.
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Cilem prace je tedy popsat metodu kalibrace dual energy CT vhodnou pro im-
plementaci do planovaciho systému v PTC, tuto metodu realizovat a nahrat jeji
vystupy do planovaciho systému v PTC. Déle pak provést béznou single energy CT
(SECT) kalibraci daného CT skeneru a ovéfit méfenim na vhodném fantomu sprav-
nost davkovych distribuci ziskanych pomoci obou kalibraci. Nakonec také vytvorit a
porovnat ozatfovaci plany pro DECT i SECT snimky dvou pacienti a ovérit tak, zda
se pripadné zjisténé rozdily mezi méfenim a naplanovanymi davkovymi distribucemi
pro fantom projevi i v pacientské geometrii. V souvislosti s témito cili bude v te-
oretické casti mimo DECT kalibrace popsana také SECT kalibrace. Zaroven bude
provedena reserSe odborné literatury na téma planovani protonové lécby se zamére-
nim na vybrané diagnézy a v neposledni fadé také reSerse na ozarovaci technologii

pouzivanou v PTC v Praze.
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Cast I

Teoreticka c¢ast
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Kapitola 1

Stechiometricka kalibrace SECT pro

planovani protonové 1écby

Single energy CT metody kalibrace prevadéji CT ¢isla (CTN) na relativni brzdné
schopnosti (SPR) nebo fyzikalni hustoty pomoci CTN-SPR nebo CTN-p kalibra¢ni
k¥ivky. Nejjednodussi metodou kalibrace SECT pro planovani protonové 1écby by
bylo vytvofit kalibra¢ni kiivku pro CT ¢&isla fantomu s tkadnové ekvivalentnimi mate-
ridly o zndmém slozeni, kde by na osu x byla vynesena CT ¢isla fantomu a na osu y
napiiklad hustoty fantomu. Takova kalibrace je ale silné zavisla na vybéru materiala
fantomu a nepfedstavuje proto dostate¢né spolehlivou variantu. Byla tudiz vyvinuta
stechiometrickd metoda kalibrace, ve které je kalibrac¢ni kiivka stanovena na zakladé
dat referenc¢nich lidskych tkadni namisto dat tkanovych substituenti. Tato kalibrace

je dnes pouZivana ve vét§iné protonovych center po celém svété [1] [4] [11].

1.1 Modelovani odezvy CT skeneru

Abychom mohli vypoéitat CT ¢isla referen¢nich lidskych tkani potfebna pro se-
staveni kalibra¢ni kiivky, je zapotiebi nejprve modelovat odezvu CT skeneru po-
moci snimkia nékolika tkanovych substituentti. CT ¢islo reprezentuje kazdy voxel v

rekonstruovaném CT snimku. V této préaci bude uvazovano CTN definované pomoci
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linearnich soucinitelu zeslabeni fotont jako

orN === 1000 [HU], (1.1)

v

kde HU jsou bezrozmérné Housfieldovy jednotky, pu, je linearni soucinitel zeslabeni

fotonii ve skenovaném objektu a p, je linearni soucinitel zeslabeni vody.

Zeslabeni fotont o energii mensi nez 1 MeV je uréeno t¥emi fyzikalnimi procesy:
fotoelektrickym jevem, koherentnim rozptylem a Comptonovym (nekoherentnim)
rozptylem [8]. P¥i pofizovani planovacich CT snimkt se obvykle pouziva energetické
spektrum fotonl s maximalni energii 120 nebo 140 keV. Linearni soucinitel zeslabeni
fotonii pro energie pouzivané pii CT skenovani tedy mize byt aproximovan pomoci

uc¢innych prufezi uvedenych tii interakci jako
= pe(os+op+0c), (1.2)

kde p, je elektronové hustota materialu a oy, o, 0, jsou ic¢inné prutezy pro fotoelek-
tricky jev, koherentni rozptyl a Comptoniv rozptyl. Na zakladé rovnice (1.2) byla
v publikaci [12] stanovena nasledujici parametrizace celkového linearniho soudinitele

zeslabeni materidlu slozeného z N prvku

fe = peu(K; 259 + K, 7% + K,), (1.3)
kde Z a Z jsou efektivni protonova ¢isla latky pro fotoefekt a koherentni rozptyl,
Ky, Ki a K, jsou parametry charakterizujici G¢inné prurezy zminénych interakei
s danym materidlem, které jsou specifické pro kazdy CT skener a energii, a pe,

je elektronovi hustota latky. Elektronovou hustotu latky je mozné stanovit podle

rovnic
Pex = p - Ny, (1.4)

N
Ziw;

A7

N

Ny=> Ny =Ny- (1.5)
i=1 i=1

kde N, je pocet elektroni na jednotku hmotnosti latky, N4 je Avogadrova konstanta,

Z; je protonové ¢islo, A; je molarni hmotnost a w; je hmotnostni zlomek i-tého prvku.

Rovnice pro efektivni atomova ¢isla materiadlu byly empiricky stanoveny jako

N N
3,62 1,86
> Nz, > Nz,
i=1 i=1

1/3,62
, 4=

1/1,86

7 = (1.6)
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N,

g

Pokud oznatime uzévorkovany vyraz v rovnici (1.3) pismenem x a dosadime tuto
rovnici do definice CT ¢isla (1.1), dostavame

pm(KfZS’62 + K, 7186 1 K.) = pew K

Pew * Ky

CTN = ® . 1000, (1.8)

kde pe, je elektronova hustota vody a s, je parametrizace linedrniho soucinitele
vody. Zavedenim oznaceni pe re; = Pe.x/ Pews K, = Ki/ky, K, = Ky /Ky a K, = K /Ky

muzeme rovnici zjednodusit do tvaru
CTN = [peya( K} Z%% + K}, 2% + K) — 1] - 1000. (1.9)

Namétené CTN je tedy funkei tif nezndmych, které charakterizuji skenovany mate-
114l (pe el Z, 7 ) alze je vypocitat ze znamého slozeni a hustoty nasnimanych tkano-
vych substituentu. Déle je funkci t¥i parametri, které modeluji odezvu CT skeneru
(K}, Ky, K7). Pokud tedy naskenujeme alespon tfi materidly o znamé hustoté a slo-
zeni, miuzeme vypocitat prvni trojici neznamych z rovnic (1.4) az (1.7) a dostaneme
tak tfi rovnice o tfech nezndmych parametrech K. V praxi je vhodné skenovat vétsi
mnozstvi materiali a soustavu rovnic fesit metodou nejmensich ¢tverci. Po splnéni
predchozich kroktu tedy zndme parametrizaci vybraného CT skeneru a muzeme po-
moci ni vypoditat imaginarni CT ¢isla tabelovanych referencnich lidskych tkani do-
sazenim jejich elektronovych hustot a efektivnich atomovych ¢isel. Vypoctena CTN

budou v dalgim kroku pouzita pro stanoveni kalibra¢ni kiivky [1] [4] [6] [11] [13] [9].

1.2 Kalibrac¢ni krfivka

Pokud je v planovacim systému vstupnim datovym souborem pro vypocet davky
CTN-p kalibrac¢ni ki¥ivka, pak neni zapotiebi dalsich vypoc¢tu, nebot fyzikalni hustota
referencnich tkani je tabelovana. V ptipadé, Ze je potieba pro vypocet davkové dis-
tribuce nahrat CTN-SPR kalibra¢ni kiivku, je nezbytné vypocitat relativni brzdné
schopnosti referencnich tkdni pomoci Bethe-Blochovy rovnice. V Protonovém cen-
tru v Praze ale vyuzivaji planovaci systém XiO 5.10 s pencil beam algoritmem od

spole¢nosti Elekta (Elekta Instrument AB Stockholm, Stockholm, évédsko), ktery
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vyzaduje jako vstup CTN-p kalibra¢ni kiivku a CT snimky. Tuto kalibra¢ni kiivku
je tedy mozné ziskat prokladem zavislosti fyzikalnich hustot referencnich tkani na
CTN referencnich tkani vypo¢tenych z rovnice (1.9). Obvykle jsou data rozdélena
do tii oblasti - oblast plicni tkdné a vzduchu, oblast mékkych tkani a oblast kost-
nich tkani, kde pro kazdou z oblasti je proveden nezavisly linearni fit, ze kterych
je nasledné vytvofena jedna multilinearni kalibra¢ni kiivka [1] [4] [6] [11]. Planova-
cim systému XiO vsak vytvari kalibra¢ni kiivku sam ze zadanych dat jako linearni
spojnice mezi jednotlivymi body. Fitovani dat zde tudiz neni zapotiebi. Kalibra¢ni

ki¥ivka pouzivana v PTC v Praze je vynesena v grafu 1.1.

2

ustota [g/cm?]
‘I—\ ‘I—‘ ‘I—‘ ‘I—‘
= N -~ )] o]
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Obrézek 1.1: Vypoctena data referenc¢nich tkani a CTN-p kalibraéni kifivka vyuzivana

v PTC v Praze.

1.3 Nejistoty stechiometrické kalibrace

Pirevod CT ¢isel na jiné materidlové charakteristiky bohuzel ve skutec¢nosti neni
zdaleka tak trividlni, jak ho stechiometricka kalibrace popisuje, a proces je tudiz
zatiZen vyznamnymi inherentnimi nejistotami [14]. V prvni fadé trpi stechiomet-
rickd predikce na nelinearitu CTN. CT ¢isla zavisi na tc¢innych prufezech interakci
fotonii, kde Gc¢inny prifez fotoefektu je piiblizné amérny Z3 [1]. Oproti tomu SPR

zavisi na logaritmu pfevracené hodnoty stfedniho excitacniho potenciadlu materiédlu,
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ktery se se Z méni pouze mirné, a fyzikilni hustota podle rovnice (1.4) zavisi na
Z~!. Pii stanoveni linedrni zavislosti mezi témito veli¢inami tedy dochazi k neza-
nedbatelné aproximaci [14]. V druhé ¥adé jsou nejistoty stechiometrické kalibrace
zpusobeny jednorozmérnosti SECT dat. CT ¢isla zavisi jednak na hustoté materi-
alu a jednak na jeho slozeni. V disledku toho mohou mit dva materialy s riznymi
parametry stejné CTN [8]. Na zakladé jediného CT ¢&isla tedy nemohou byt rozli-
Seny tkané, které vykazuji stejny linearni soucinitel zeslabeni, ackoli jejich fyzikalni
hustoty nebo relativni brzdné schopnosti jsou rizné [14]. SECT metoda proto neni
prilis robustni vii¢i variacim ve slozeni tkani a charakteristiky materiali muze urcit

pouze s omezenou presnosti [9] [15-17].

Na obrazku 1.2 je znézornén vliv zmény hustoty nebo slozeni tkdné na hodnoty
CTN a SPR. Muzeme vidét, ze zmény parametri tkani maji za nasledek vyznamné
odchyleni dat od kalibracni kiivky. Pokud totiz napiiklad zvysime procentudlni za-
stoupeni vapniku v kosti, dojde ke zvysSeni CTN, ale zaroven poklesu relativni brzdné
schopnosti. Podle kalibrac¢ni kiivky by vSak mél narust CTN v kazdém ptipadé ko-

relovat s narustem relativni brzdné schopnosti [1] [4].
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Obrazek 1.2: Odchylky CTN a SPR mandibuly vypoc¢tenych z referenc¢nich dat se

zménénym zastoupenim vapniku a dat se zménénou hustotou o 5% od kalibra¢ni
k¥ivky, linka = CTN-SPR stechiometrickd kalibra¢ni kiivka, kosoctverce = data

referencnich lidskych tkani, Den = fyzikalni hustota [1].
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Graf 1.3 pro zménu ukazuje projekci prostoru parametri materialii, kde na ose x je
fyzikalni hustota a na ose y je vyraz popisujici zavislost CTN na sloZzeni materialu.
Zakreslené hyperboly znazoriuji kombinace téchto parametri, pti kterych ruzné
materidly vykazuji konstantni CTN. CT ¢islo tedy poskytuje informaci pouze o
tom, na kterou hyperbolu dana tkan piislusi a nikoli, kterou konkrétni kombinaci
parametri je charakterizovana. Jinymi slovy, rizné tkané lezici na stejné hyperbole

nemohou byt pomoci SECT skeneru rozliseny [8] [14] [18].

Souhrnné nejistota v dosahu protoni pii prevodu CTN na SPR SECT kalibra¢ni
k¥ivkou, zpusobend zminénymi jevy, se pohybuje okolo 3,5 %. Tyto nejistoty pak

museji byt zohlednény pii planovani lé¢by v ramci bezpeénostnich lema [1-3] [19].
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Obrézek 1.3: Projekce prostoru parametri materiali, kde na ose x je fyzikalni hus-

tota a na ose y je vyraz popisujici zavislost CTN na slozeni materialu, kde o; oznacuje

ucinny prifez interakei fotont pro dany prvek, pm,o je linedrni soucinitel zeslabeni

vody, N4 je Avogadrova konstanta, w; je hmotnostni zastoupeni prvku a A; je mo-

larni hmotnost prvku . Vyraz na ose y je roven (u/upg,0)(1/p) a hyperboly s pied-

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

Kiizky = parametry referenc¢nich tkani, linky = hyperboly znazornujici kombinace

parametri materiali s konstantnim CT ¢islem [8].
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Kapitola 2

Kalibrace DECT pro planovani

protonové lécby

Dual energy CT pouziva ke skenovani pacienta dvé energetickd spektra fotonu
namisto jednoho, jak je tomu u SECT. Diky zavislosti linedrniho soucinitele zesla-
beni na energetickém spektru fotonu tak ziskdime pomoci DECT dvé rizné hodnoty
CTN pro kazdy snimany voxel [8] [14] [20] [21]. DECT proto poskytuje kvalitnéjsi
informaci o skenovaném objektu a fesi problém s jednorozmérnosti SECT dat [14].
Jak bylo jiz feceno, hodnotu CTN ovliviiuje jednak sloZeni tkidni a jednak jejich
elektronovéi hustota. Diky dvourozmérnosti DECT dat je ale mozné rozlisit, kterym
z téchto dvou parametri je zména CTN zptsobena. Metoda tedy disponuje vétsi
robustnosti vii¢i variacim ve slozeni tkani a potencialné snizuje nejistotu zpiisobe-
nou konverzi CTN na veli¢iny potiebné pro planovani lé¢by pomoci SECT [7]. V
poslednich letech bylo pro planovani protonové 1é¢by navrzeno nékolik DECT metod
kalibrace, které CT snimky obvykle transformuji na relativni elektronovou hustotu
a efektivni atomové ¢islo tkani [1] [9, 14-16] [22-25]. Pro tuto praci byla vybrana

metoda prezentovana v publikaci [1].
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2.1 Modelovani odezvy CT skeneru

Zminén4 kalibra¢ni metoda v publikaci [1] provadi extrakei efektivniho atomového
¢isla a relativni elektronové hustoty tkané pomoci parametrizace linedrniho soucini-
tele zeslabeni (1.3), na némz je zalozena i SECT stechiometrickd metoda kalibrace.
Pokud tedy dosadime parametrizaci linearniho soucinitele zeslabeni do definice CTN
(1.1), dostaneme opét rovnici (1.9) s tim rozdilem, ze v p¥ipadé DECT ziskame dvé
rovnice a to pro CTN naméfené pomoci vysokoenergetického spektra fotoni (CT Ny)

a CTN naméfené pomoci nizkoenergetického spektra fotoni (CTNp)

CTNy = [peya( K}y 2% + K}, y 2V + K. ) — 1] - 1000 (2.1)

CTNy = [peyar( K} 232 + K 2% + K ) — 1] - 1000, (2.2)

kde p e je relativni elektronova hustota, ZalZ jsou efektivni atomova ¢isla ma-
teridlu, K jsou parametry zavislé na energetickém spektru fotont, tudiz se lisi pro
parametrizaci C'I'Ny a C'T'Np. Neznamé hodnoty K je mozné nalézt obdobnym
procesem, jakym byly nalezeny v rdmci kalibrace SECT. C'T'Ngy a C'T' Ny, ziskdme
naskenovanim fantomu s tkanové ekvivalentnimi vlozkami pomoci dvou danych ener-
getickych spekter. Dale do rovnic dosadime relativni elektronové hustoty a efektivni
atomova ¢isla vypoctena pomoci vztahu (1.4) a7z (1.7) ze znamého sloZeni fantomu.
Pro kazdé napéti rentgenky tedy dostaneme soustavu rovnic se tfemi neznamymi /K
a poctem rovnic ekvivalentnim poc¢tu skenovanych vlozek. Soustavy miizeme feSit

numericky metodou nejmensich ¢tverca [1] [9] [24].

2.2 Vypocet efektivnhiho atomového cisla a relativni

elektronové hustoty

Pomoci rovnic (2.1), (2.2) se zndmymi parametry K je nyni moZné z pacientskych
DECT snimkii extrahovat efektivni atomové ¢islo a nasledné i relativni elektronovou
hustotu. Ve vypoctu je vyuzito skute¢nosti, ze CT ¢&isla jsou zévisla na energetickém

spektru fotontu, a tedy se pro kazdou z rovnic lisi, zatimco efektivni atomové ¢islo
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a relativni elektronova hustota jsou zavislé pouze na skenovaném materialu a tudiz
v obou rovnicich vystupuji stejné neznamé. Resime tedy opét soustavu rovnic. Nej-
prve budeme eliminovat relativni elektronovou hustotu v rovnicich (2.1), (2.2) jejich
podélenim, ¢imz dostaneme

CTN,+1000 K}, 732+ K| 7' + K/,
CTNg + 1000 K},HZS’& + K}/gﬂZl,Sﬁ + K(/:,H'

(2.3)

Nyni jsme ziskali jednu rovnici pro dvé neznamé Z a Z, pro FeSeni rovnice je tedy
nezbytné provést nadhradu téchto dvou proménnych jedinou proménnou Z.s¢. Tato
aproximace by neméla mit vyznamny vliv na pfesnost vypoctenych SPR ¢i fyzi-
kélnich hustot, nebot efektivni atomové ¢islo nebude pouZito pro odvozeni téchto
veli¢in pfimo [9]. Nahradou tedy ziskdme néasledujici rovnici pro jednu nezndmou

CTNy +1000 _ i1 Zeps P+ Ky Zeps ™ + KL
CTNy +1000 K}y Zess™ P + Ky g Zess "™ + Kl gy

(2.4)

Zesp v rovnici (2.4) je mozné ziskat iterativnim feSenim [1] |9] [16] [24]. V dalsim
kroku muZeme vypocitat relativni elektronovou hustotu dosazenim Z.;; za pro-
ménné Z a Z do rovnice (2.1)

- CT Ny + 1000
Pe,rel = (K}7HZeff3762 + K];HZeffL% + Ké,H) . 1000

(2.5)

Rovnice CTN ziskaného pomoci vysokoenergetického spektra byla vybrana kvuli
obecné nizs§i hladiné Sumu ve snimcich pofizenych pomoci vyssich energii. Uvedeny

vypocet je nutné provést v kazdém pixelu planovacich snimka [9].

Popsana metoda odvozeni efektivnich atomovych ¢isel a relativnich elektrono-
vych hustot byla pro tuto praci vybrana z toho divodu, Ze se mezi ostatnimi na-
studovanymi DECT metodami jevi jako nejsnazsi pro realizaci v klinické praxi. Pro
provedeni jinych metod kalibrace je naptiklad nutné modelovat nebo méfit spektrum
CT skeneru ¢i skenovat materialy, které v soucasnosti nemame k dispozici. Metoda
je navic zalozena na stechiometrické kalibraci SECT, tudiz je mozné pfti jeji realizaci
pouzit materidly a postupy podobné stechiometrické kalibraci. Mnoho metod také
na rozdil od zvolené metody vyuZiva pro odvozeni Z ¢ a pe e rizné aproximativni

proklady, které do odvozeni vnasi vétsi nejistoty 9] [15].
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2.3 Urceni fyzikalni hustoty

Data ziskané z predchoziho DECT vypoctu je dale zapotiebi pfevést na veli¢iny,
které potfebuje planovaci systém pro vypocet davkové distribuce v tkanich. Vzhle-
dem k tomu, Ze se tato prace zabyva vyuzitim DECT pro odvozeni fyzikalnich hustot

tkani, bude zde diskutovana tato problematika.

Nejjednodussi variantou je odvozeni fyzikalnich hustot z vypoctenych relativ-
nich elektronovych hustot. Podle rovnice (1.4) existuje mezi témito veli¢inami za
predpokladu konstantniho IV, pfiméa tméra. Neékteré studie jiz provedli ovéieni, Ze
velic¢iny lze mezi sebou pro data referen¢nich tkani konvertovat s dostatec¢nou pies-
nosti pomoci linearniho vztahu [8] [14] [26-28]. Vzhledem k tomu, Ze elektronova
hustota a fyzikalni hustota spolu souviseji pies pomér Z/A, je tento pomér hlav-
nim faktorem ovliviiujicim fit fyzikalni hustoty v zavislosti na elektronové hustoté.
Pomér Z/A zéavisi piredev§im na hmotnostnim zastoupeni vodiku ve tkanich a pro
referen¢ni tkané 1ze nalézt tii oblasti s podobnym Z/A. Prvni oblasti je oblast pro
plicni tkan, nésleduje oblast tukové tkané a v posledni oblasti se nachazeji v§echny
ostatni tkané. Fit pro prvni oblast je vhodné provést interpolaci od vzduchu ke sva-
lové tkani kvili podobnému hmotnostnimu zlomku vodiku obsazenému ve svalové a
plicni tkani. Tukova tkan je pak zahrnuta do tfeti oblasti a mezi prvni a treti oblasti
je vytvofena funkce spojujici oba intervaly [14] [27]. Optimalni hranice jednotlivych
oblasti definované fyzikalni hustotu jsou nasledujici - oblast plic (0; 0,8) g/cm?, spo-
jovaci oblast (0,8; 0,9) g/cm? a oblast pro mékké a tvrdé tkané (0,9; 3) g/cm? [27].

Takovato zavislost je vynesena na obrazku 2.1.
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Obrézek 2.1: Fit zavislosti relativni elektronové hustoty na fyzikalni hustoté pro data

referenc¢nich tkani [27].
2.4 Nejistoty DECT kalibrace

Diky dvojnasobnému mnozstvi informaci ziskanych pomoci DECT skeneru, dual
energy CT metoda kalibrace potencialné vyznamné redukuje inherentni nejistoty
piitomné pii vypoctu tkafiovych charakteristik SECT metodou [1] [9] [15] [16] [25].
Klicovym faktorem DECT kalibrace je odhad fyzikalni hustoty na zékladé relativni
elektronové hustoty namisto jednoho CT ¢isla. Zatimco CT disla jsou zévisla na
elektronové, tedy i fyzikalni hustoté a tmérna 73, elektronova hustota zavisi na fyzi-
kalni hustoté a na prvni mocniné Z, tudiZ je vhodnéjsi pro predikci fyzikalni hustoty
pomoci linearni zavislosti [14]. DECT metoda navic rozligi zménu CTN zptsobenou
zmeénou fyzikalni hustoty ¢i sloZzeni tkané. Oproti tomu nevyhodou DECT kalibrace
je jeji zvySena citlivost na nejistoty v C'T ¢islech. Pri vypoctu zaloZzeném na vztahu
dvou CT ¢isel dochazi ke kombinovani dat zatiZenych Sumem, ktery se miize super-

ponovat [1] [9] [15].
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Nékteré studie jiz na vypoctenych davkovych distribucich prokazaly presnéjsi od-
hady dosahu protonu pii vypo¢tu SPR na zékladé DECT dat [7]. Vyznamné zpfes-
néni vypoctu davky pomoci DECT se objevovalo pfedev§im na hranicich cilovych
objemiu. Pokud se tedy v blizkosti cilového objemu vyskytuji kritické organy, mize
mit vyuziti DECT kalibrace zasadni vliv na toxicitu normélnich tkani [9]. Celkova
nejistota v dosazich protoni vypoctenych na zakladé SPR odvozenych Z DECT dat
se odhaduje na 2 % dosahu. V porovnani se 3,5 % u SECT kalibrace je tedy nejistota
vyrazné redukovana [1] [10]. Podle nagich informaci dosud nebyla testovana presnost
davkové distribuce vypoctené pomoci pencil beam algoritmu, pokud se DECT data

pouziji pro odvozeni fyzikalni hustoty.

Mezi odvozenim energetickych ztrat protoni na zdkladé DECT kalibrace pro fy-
zikalni hustoty a pro SPR vSak existuji podstatné rozdily. Pokud je z DECT dat
odvozovéana relativni brzdna schopnost, je to u¢inéno vypoctem SPR z relativni elek-
tronové hustoty a efektivniho atomového ¢isla tkani pomoci Bethe-Blochovy rovnice
a linearniho pfevodu mezi efektivnim atomovym d¢islem a stfednim excita¢nim po-
tencidlem tkani. Tento vztah je v8ak zavisly i na energii protonti. Vzhledem k tomu,
7ze SPR je ur¢ovano mimo planovaci systém pied tim, nez jsou konkretni energie
protonit znamy, musi byt zavislost SPR na energii zanedbéana [1] [9]. Oproti tomu
u DECT kalibrace pro fyzikalni hustoty musi obvykle relativni brzdnou schopnost
odvodit ze zadané fyzikdlni hustoty sam algoritmus pro vypocet davky. Planovaci
systém XiO prevadi fyzikalni hustotu na relativni hmotnostni brzdnou schopnost
pomoci fitu zavislosti relativni hmotnostni brzdné schopnosti na fyzikilni hustoté
a kinetické energii protont, ktera zde tedy neni zanedbana, jak tomu je v piipadé
DECT kalibrace pro SPR [29] [30]. Vzhledem k riznym mechanismim a aproxima-
cim vypoctu davky pomoci pencil beam algoritmu na zdkladé DECT kalibrace pro
SPR a fyzikalni hustoty, ale i odlisnostem v SECT kalibraci pro SPR a fyzikalni
hustoty, je zapotiebi ovéreni potencidlu DECT zpfesnit vypocet davkové distribuce

i pro DECT odvozeni fyzikalnich hustot.
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Kapitola 3

Planovani protonové lécby

Dalsim krokem pro uspésné doruceni protonové lécby je tedy jeji naplanovani.
V Protonovém centru v Praze vyuzivaji k ozarovani techniku skenovani tuzkovym
svazkem (PBS). Pii této technice se davkova distribuce dorucuje jednotlivymi pro-
tonovymi paprsky o Sifce nékolika milimetri, pomoci kterych je tumor vykreslovan.
Lateralné je tuzkovy svazek vychylovan magnetickym polem tak, aby byl pokryt
profil cilového objemu. Hloubkovy rozmér je pak ovliviiovin zménou energie pa-
prsku 3] [31]. Hloubkova distribuce davky je tedy urcena superpozici Braggovych
piktu a transversalni davkova distribuce je dana superpozici transversalnich profili
svazktu Gaussovského tvaru [31] [32]. Diky této technice je mozné tvarovat davkovou
distribuci i na proximalni strané nadoru a omezit tak 100% davku pouze na cilovy
objem [3] [33]. Konformita davkové distribuce doru¢ované pomoci PBS je znazornéna

na obrazku 3.1.

Jednim z prvnich parametri, které pii planovani 1éc¢by volime, je pocet poli a je-
jich sméry. Hloubkova distribuce davky od protonii umoziuje pouziti mensiho mnoz-
stvi poli (obvykle 1 az 4), nez je aplikovano ve fotonové terapii. Protonové plany jsou
v disledku toho srovnatelné s fotonovymi v oblastech vysokych davek, ale oblasti
nizkych dévek maji podstatné mensi [3] [32]. V¥bér sméru svazku ovliviiuje nékolik
pozadavki. Svazek by mél vést nejkratsi cestou k cilovému objemu, aby byl minima-
lizovan objem norméalni tkané v cesté svazku. Zaroven je ale vyhodné rozlozit vstupni

davku na veétsi objem normalnich tkani v okoli cilového objemu, coz vyzaduje pouziti
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vétsiho mnozstvi poli véetné smért s delsi drahou. Sméry poli mohou byt omezeny
také pozici kritickych organt vzhledem k cilovému objemu a rovnéz bychom se méli
vyhnout thlim, pro které by vedla draha svazku podél velkych hustotnich gradientii

nebo skrz organy s promeénlivou naplni [31] [32].

PBS

!

Skin

Obrézek 3.1: Schématicky diagram konformity davkové distribuce dorucované po-

moci PBS, skin = kuze [31].

Kazdé ze zadanych poli se sklada ze stovek Braggovych piki. Je proto nutné
zadat lateralni hustotu m¥izky piki neboli m¥izku pozic pro tuzkovy svazek (spot).
Typickou vzdalenosti mezi jednotlivymi spoty je 5 mm [32] [31] [34]. Cim hustsi je
pak miizka spoti a mensi velikost spotu (prifez tuzkového svazku), tim konformnéjsi
je vysledna davkova distribuce [3]. Hustota Braggovych pikti v hloubkovém sméru se
v planovacim systém XiO ur¢uje pomoci parametru peak width multiplier (PWM),
coz je vzdéalenost mezi piky v nasobcich §itky piku na hladiné 80% izodozy. Tedy
pokud je PWM — 1, piky se piekryvaji na 80% izodoze, pokud je PWM < 1, piky se
vzajemné priblizuji [35]. Svazek mé vsak uréity minimalni dosah, kterého je mozné
dosdhnout. Pro povrchovéjsi nadory je proto zapotiebi vlozit do svazku material
slouzici ke snizeni dosahu svazku, tzv. range shifter. Range shifter v8ak zptisobuje

zvétseni spotu, tedy zhorseni konformity davkové distribuce [31] [36].

Poté, co definujeme vyse zminéné parametry, planovaci systém automaticky urci
pozice vSech Braggovych piku, které jsou uziteéné pro doruceni davky do cilového

objemu. To zahrnuje piky dorucitelné do cilového objemu nebo jeho tésné blizkosti.
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Pokud by totiz byly vybrany pouze piky uvniti cilového objemu, nemusel by byt
objem zcela ozafen, nebot dané piky se mohou nachéazet v urc¢ité vzdalenosti od
kraje cilového objemu [32] [31]. Pozice piki jsou vypocteny gkalovanim vodéekvi-
valentniho dosahu protonti brzdnou schopnosti tkani [1] [31]. Na obrazku 3.2 jsou
potencialni pozice Braggovych pika pro doruceni davky do daného cilového objemu

od levostranného pole znézornény kiizky.

Obrézek 3.2: Pozice vSech Braggovych pikt uzite¢nych pro doruceni davky do ci-
lového objemu, kiizky = Braggovy piky, zelena struktura = cilovy objem, cervené

struktury = OAR, barevna Skila reprezentuje vahy Braggovych pika [31].

Néasledné musi byt aplikovan optimalizac¢ni proces pro nalezeni vah piki, které
zajisti homogenni pokryti cilového objemu. Ve vysledku je tedy lé¢ebné pole speci-
fikovino mnozinou Braggovych pikii, kde ma kazdy danou energii protonti, pozici a
monitorovaci jednotky (MU), neboli pocet protonu [32]| [31]. Z doruéitelnych piki,
které systém stanovil v predchozim kroku, se zdaleka nevyuziji v§echny, nebot znad-
nému po¢tu z nich je ptidélena nulova vaha [36].

Pro PBS existuji dva zpusoby optimalizace vah Braggovych piki, a to single-field
uniform dose (SFUD) a multifield uniform dose (MFUD). Pii SFUD je distribuce
intenzity svazku optimalizovana pro kazdé pole zvlast a vysledna davkova distribuce
v cilovém objemu od kazdého pole je stile homogenni. V piipadé MFUD jsou ale
fluence v8ech tuzkovych svazk z vice poli optimalizovany simultanné. Davkové dis-

tribuce od jednotlivych poli jsou pak velmi nehomogenni a homogenni davkové dis-
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tribuce v cilovém objemu je dosazeno pouze kombinaci vSech pouzitych poli [3] [31].
Diky pfidavné modulaci v ramei cilového objemu je mozné pomoci MFUD dosdhnout
konformnéjsich davkovych distribuci. Na druhou stranu ale v dusledku vyskytu str-
mych davkovych gradientt uvnitf cilového objemu mohou nejistoty v dosahu svazku
vést nejen k poddavkovani cilového objemu na jeho okraji, ale také v centralni ob-
lasti. Plany optimalizované MFUD technikou tak vykazuji mensi robustnost vuci
nejistotdm v dosahu svazku. MFUD je proto vhodnéjsi pro cilové objemy komplex-
néjsiho tvaru v oblastech s vyskytem mensich nejistot. SFUD se oproti tomu hodi
pro jednodussi tvary cilovych objemt a anatomie, u kterych se mohou vyskytovat

vetsi nejistoty v dosahu svazku [1] [31] [37].

Samoziejmosti pro Skalovani vypoctené relativni davkové distribuce absolutni
davkou je zadani davkového predpisu do planovaciho systému. Diky specifickému
mechanismu deponovani energie ale maji protony ve srovnani s fotony vétsi biolo-
gicky ucinek, coz je zapotiebi korigovat pomoci relativni biologické u¢innosti (RBE).
Z toho divodu musime u protonové terapie rozliSovat fyzikalni davku v Gy a davku
vazenou RBE, ktera je rovna fyzikalni davce vynésobené hodnotou RBE = 1,1 a jeji
jednotka je oznacovana jako Gy(RBE). Davky, které maji byt doru¢eny pacientovi
jsou pak obvykle predepisovany v Gy(RBE) a do planovaciho systému museji byt
zadavany v Gy, tedy podélené konstantou 1,1 [36] [38] [39].

Protonova terapie mé své specifika i co se tyce zakresleni cilového objemu (PTV).
Jak jiz bylo feceno, na kvalitu protonové 1écby maji velky dopad nejistoty v dosahu
svazku, které je tudiz nutné pfi planovani protonové 1é¢by brat v dvahu. U starsich
ozarovacich technik, kde byl tumor ozarovan velkymi homogennimi poli namisto tuz-
kového svazku, se tato problematika fesSila pridanim dalsiho lemu k PTV ve sméru
svazku, ktery zohlednoval 3,5% nejistotu v dosahu. To ¢asto vedlo k neuniformni ex-
panzi PTV. V pfipadé techniky skenovani tuzkovym svazkem (zejména p¥i pouziti
MFEUD) ale neni mozné zohlednit nejistoty v dosahu svazku takovymto zptisobem,
proto s nimi obvykle po¢ita sam planovaci algoritmus [3] [33]. Kromé nejistot v do-
sahu svazku navic miize pii ozafeni dochazet i k degradaci $itky distalntho spadu
svazku, pokud jsou v cesté svazku pritomny vysokogradientni nehomogenity, v di-

sledku nichz dochazi k rozptylu dosahu protonti. Extrémni ptripad nastava ve chvili,
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kdy svazek prochazi podél rozhrani mezi médii s vysokou a nizkou hustotou (napft.
v bazi lebe¢ni nebo vedlejsich dutinach nosnich), distalni polostin pak mize dosaho-
vat i vyrazné vétsSich rozméru nez lateralni polostin. Algoritmy pro vypocet davky
ale obvykle pouzivaji pro odhad rozptylu svazku v dané hloubce v pacientovi vo-
déekvivalentni drahu, pficemz ignoruji relativni pozici nehomogenit vici Braggoveé
piku. Za pritomnosti komplexnich nehomogenit tak algoritmy c¢asto selhavaji ve vy-
poctu degradace 8itky distalniho spadu svazku [33] [31]. Dalsim dilezitym jevem,
ktery je potieba uvazit ptfi vytvareni PTV, je zvySené RBE na distdlnim spadu
svazku. Ve skutecnosti totiz RBE neni podél celé drahy svazku konstantni, jak uva-
zuji planovaci algoritmy, nybrz se zvySuje ke konci dréhy. V souvislosti s témito
jevy by proto méla byt vénovana vétsi pozornost vzdalenosti distalniho okraje PTV
od kritickych organt [33|. Obecné pak plati, Ze nejvétsi piinos vykazuje protonova
radioterapie pro struktury vzdalenéjsi od cilového objemu, piipadné kontralaterdlné
uloZené tkané [40].

Novym piistupem, jak ucinit plany protonové lécby robustnéjsi viaci riznym ne-
jistotadm, je tzv. robustni optimalizace. V procesu MFUD optimalizace dochazi k
nejednoznacnosti, tedy jevu, kdy dana tloha muze byt fesena vice zpusoby, neboli
riznymi kombinacemi vah spoti se stejnou vyslednou davkovou distribuci. Tato
vlastnost mize byt vyuzita pro tvorbu plani, které budou robustnéjsi vucéi moz-
nym nejistotdm. Robustni optimalizace bere do tGvahy rtizné nejistoty jako je ne-
jistota v nastaveni, nejistoty v dosahu a pohyb tumoru, ¢imz zvysuje spolehlivost

planu [31] [37].

3.1 Planovani protonové 1écby karcinomu prostaty

Jednou z diagnoz, pro kterou budou v této praci vytvoreny plany protonové 1éc¢by,
je karcinom prostaty. Tento karcinom je nejcastéji lé¢enou diagnézou pomoci pro-
tonové terapie. Vzhledem k vysoké mite jeho kurability je totiz vhodné maximéalné
redukovat pozdni toxicity normalnich tkani, coz teoreticky moziuje pravé protonova
terapie. Ozarovani prostaty je vSak komplikovanou zalezitosti kvili jeji lokaci v panvi

a blizkosti rekta [38] [40].
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Cilovy objem pfi 1é¢bé rakoviny prostaty muze mit rizny rozsah v zavislosti na
mite rizika onemocnéni daného pacienta. V pripadé nizkého rizika je do cilového
objemu zahrnuta pouze prostata, pro stifedni riziko tvoii cilovy objem prostata a
kaudalni ¢ast semennych vacka a pri vysokém a velmi vysokém riziku je ozafovana
prostata, semenné vacky a potencidlné i panevni uzliny. PAnevnim uzlindAm je pak
dorucovana nizsi davka nez prostaté [36] [41] [42] [37]. Tyto rozdilné davky je vsak
mozné dorucit béhem jedné frakce pomoci techniky nazyvané simultanni integrovany
boost. Diky metodé skenovani tuzkovym svazkem lze totiz davkovou distribuci v
cilovych objemech modulovat. Techniky miize byt vyuzito také pro doruceni vyssi

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

Nejvyznamnéjsi prinos predstavuje protonova terapie pravé v pripadé karcinomu
prostaty s vysokym rizikem a napadenymi lymfatickymi uzlinami. Panevni uzliny
totiz obklopuji ¢ast stiev, kterd je mozné pomoci protonové terapie efektivné Setfit.
Prostata se semennymi vacky a panevnimi uzlinami navic predstavuji velky cilovy
objem komplexniho tvaru, coZ je také doménou protonové terapie [42] [44]. Z t&chto

divodu se tedy budeme zabyvat planovanim protonové terapie pro danou diagnoézu.

V soucasné klinické praxi jsou pacienti s timto typem rakoviny prostaty obvykle
ozafovani dvéma lateralnimi protilehlymi poli pod thly 90° a 270°. Toto usporadani
poli je pouzivano za tGcelem snizeni dopadu nejistot v dosahu protoni na sténu rekta.
Vzhledem k prudkému distalnimu spadu svazku by bylo vyhodné pouziti anteriornich
poli, u kterych by se vyuzil distalni spad svazku pro Setfeni rekta. Takovy ptistup ale
vyzaduje presny vypocet dosahu svazku v pacientovi, ktery nejsme schopni zajistit.
Pouzitim anteriornich poli bychom tudiz riskovali ozafeni stény rekta plnou davkou.
Z toho divodu jsou pouzivana laterdlni pole, kterd nemiii piimo proti rektu a pri
Setteni rekta i mocového méchyte se tedy spoléhd na vyrazné sirsi lateralni polostin.
Kazdé z poli tak pokryva jednu ze stran panevnich uzlin a obé pole dorucuji davku
do prostaty a semennych vacku [31] [36-38] [42] [45]. Priklad takového planu je na
obrazku 3.3.
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Obrézek 3.3: Tlustrativni plan protonové terapie karcinomu prostaty s velmi vysokym

rizikem a $ifenim do panevnich uzlin realizovany pomoci dvou lateralnich poli [46].

Protoze lateralni svazky u panve prochazeji zna¢nou drahou skrz télo pacienta a
predevsim hlavicemi femuru, mohou davku v cilovém objemu ovlivnit i malé nejis-
toty v nastaveni pacienta. Ozafovani prostaty protonovymi svazky proto spoléha na
presné nastaveni pacienta, které je v PTC realizovidno pomoci zlatych zrn implan-

tovanych do prostaty [36] [38].

Samotné ozarovani pak obvykle probih& v supina¢ni poloze, s rukama na hrudi a

imobilizaci nohou. Pacient by téz mél mit vyprazdnéné rektum a naplnény mocovy
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méchyt. Optimalné plny mocovy méchyt pii kazdé frakci zajisti snizenou pohyblivost
prostaty mezi frakcemi, navic dojde ke ztenc¢eni stény mocového méchyte, diky cemuz
je ozafen mensi objem jeho tkané [36] [42] [37].

Hlavnimi kritickymi organy (OAR) pii ozafeni karcinomu prostaty tedy jsou:
rektum, mocovy méchy¥, klicky tenkého st¥eva, bulbus penisu a hlavice femuru [47].

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

Tabulka 3.1: Limity pro OAR pouzivané pii ozéfeni karcinomu prostaty v PTC v
Praze, D,,cqn = prumérna davka, V 22,73 Gy = maximalni objem OAR, ktery nesmi
obdrzet davku vétsi nez 22,73 Gy, D 150 cm?® resp. 195 cm?® — maximalni davka,

kterou nesmi obdrzet objem OAR v&tsi nez 150 cm?® resp. 195 cm? [48].

OAR Veli¢ina Limit
Bulbus penisu | D, ,ean 44,70 Gy
Rektum Diean 25,00 Gy
Rektum V 22,73 Gy 80 %

Tenké stievo | D 150 cm?® | 36,36 Gy

Tenké stievo | D 195 ecm?® | 45,00 Gy

Vzhledem k tomu, Ze se karcinom prostaty fadi mezi pozdné reagujici tkané, je
v jeho pripadé vyhodné pouzit hypofrakcionaci, tedy dorucovat béhem jedné frakce
davku vyssi nez 2 Gy. V tomto ohledu se rovnéz uplatni prednosti protonové terapie

142] [43].

3.2 Planovani protonové 1é¢by nadoru vedlejsich

nosnich dutin

Druhou vybranou diagnézou je nador vedlejsich dutin nosnich, ktery je taktéz
jednim z onemocnéni lé¢enych v PTC v Praze [49]. Tumory vedlejsich dutin nosnich
jsou sice vice ojedinélé, casto se ale Sifi skrz kosti intrakranialné, do orbity a do baze
lebec¢ni. V jejich blizkosti se tudiz nachazi velky pocet kritickych orgéni, pro jejichz

Setfenf je stézejni dosdhnout maximalné konformni davkové distribuce [50-52|.
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Soucasné s primarnim nddorem vedlejsich dutin nosnich se podobné jako u karci-
nomu prostaty mohou ozafovat i piislusné lymfatické uzliny [50]. Zde se v8ak budeme
zabyvat lé¢bou tumoru vedlejsich dutin nosnich bez $ifeni do lymfatickych uzlin. Pro
ozéafeni takového karcinomu se obvykle pouzivaji 2 az 3 koplandrni anteriorni pole.
Konkrétni sméry poli vsak velmi zavisi na tvaru daného cilového objemu. Vzhledem
k umisténi tumoru se ale v tomto piipadé prilis nelze vyhnout zafeni skrz komplexni
nehomogenity nosnich dutin, coz miize zptisobovat nejistoty v naplanované davkové
distribuci. I z toho divodu je vhodné pro optimalizaci davkové distribuce pouzit
MFUD techniku za tcelem dosazeni co nejvétsi konformity davky [36] [50-55]. Na
obrazku 3.4 jsou ukazky dvou planu protonové lé¢by nadoru vedlejsich dutin nos-
nich s vyznacenymi sméry svazki. Jeden z plani je realizovan pomoci dvou a druhy
pomoci ti{ poli [53] [51]. Ozafeni pacienta pak probiha v supina¢ni poloze a hlava je

imobilizovana pomoci termoplastické masky [52].

Obrézek 3.4: Tlustrativni plany protonové lé¢hby nadoru vedlejsich dutin nosnich,
vlevo plan realizovany pomoci dvou poli [53|, vpravo plan realizovany pomoci tii

poli [51].
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Hlavnimi kritickymi organy pro lécbu nadoru vedlejsich dutin nosnich jsou: op-
tické nervy, o¢ni bulvy, o¢ni ¢ocky, chiasma, mozkovy kmen, micha, mozek a paro-
tidy [41] [52] [56]. V tabulce 3.2 jsou opét zaneseny limity pro tyto OAR pouzivané

pii planovani v PTC v Praze.

Tabulka 3.2: Limity pro OAR pouzivané pti ozafeni karcinomu vedlejsich dutin nos-

nich v PTC v Praze, D,,,, = maximalni davka, D,,eqn = pramérna davka [48].

OAR Veli¢ina Limit
Chiasma Dz 49,09 Gy
Micha Dz 45,45 Gy
Mozek Do 54,00 Gy
Mozkovy kmen | D,z 49,09 Gy
O¢ni ¢ocka Do 1,80 Gy
Oko Do 49,09 Gy
Opticky nerv D as 49,09 Gy
Parotis D, ean 25,45 Gy
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Kapitola 4

Technologie pouzivana pro doruceni

protonové lécby

Poslednim krokem protonové 1é¢by je jeji samotné doruceni. Protonové centrum
v Praze je za timto t¢elem vybaveno systémem Proteus®PLUS od spole¢nosti IBA

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

Protonovy svazek je nejprve potieba urychlit pomoci urychlovace ¢astic. V PTC
v Praze je jim cyklotron C235 a maximalni energie svazku, kterou je mozné pomoci
tohoto cyklotronu dosahnout, je 235 MeV [58]. Ve stiedu cyklotronu se nachézi
iontovy zdroj, ktery produkuje protony. Do iontového zdroje je vstiikovan vodik,
ze zhaveného vlakna se uvolnuji elektrony, které jsou urychlovany elektrickym po-
tencidlem a piitomny vodik ionizuji. Vzniklé protony jsou nasledné urychlovany v
cyklotronu. Intenzita svazku je pak regulovdna napi. pomoci pritoku plynu nebo

proudu na zhaveném vlakné iontového zdroje [3] [31].

Urychlovaci systém cyklotronu je umistén mezi poly silného magnetu, ktery za-
jistuje spiralni trajektorii urychlovanych protoni. O akceleraci protonu se stara
radiofrekvencni systém, ktery se sklada ze 2 dutych elektrod pfipojenych k radi-
ofrekvenénimu generatoru stiidavého napéti [58]. V oblasti mezi elektrodami jsou
protony urychloviny smérem od kladné k zaporné elektrodé. Kdyz dorazi do pro-
storu uvnitt zaporné elektrody, nachazeji se v elektricky neutralnim poli, a mtze tak

dojit k prepnuti polarity elektrod. Pii vystupu z prostoru elektrody se pak Céstice
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nachazeji opét u kladné elektrody a proces se opakuje. Timto zptisobem projdou
protony urychlovaci $térbinou mezi elektrodami dvakrat béhem jednoho obéhu. V
cyklotronu se soucasné urychluje mnozstvi ¢astic se stejnou tthlovou rychlosti a fazi
nachézejicich se na ruznych polomérech spiralové trajektorie. Pulzni frekvence cyk-
lotronu je tak vysoka, ze svazek muze byt povazovan za kontinualni [32] [59] [31].

Schéma cyklotronu je zobrazeno na obrazku 4.1.

electromagnet
(north pole)

acceleration
gap

hollow electrode
chambers

particle’s
path

%)

charged particle
target

N

alternating
current
source electromagnet

(south pole)

Obrazek 4.1: Schéma cyklotronu: electromagnet (north /south pole) = elektromagnet
(severni/jizni pol), acceleration gap = urychlovaci §térbina, hollow electrode cham-
bers = duté elektrody, charged particle = nabita castice, alternating current source
= zdroj stfidavého napéti, particle’s path = draha ¢astice, target = ter¢ik (ten vSak

u cyklotronu pouzivaného pro protonovou terapii neni piitomen) [60].

Pomoci cyklotronu je mozné produkovat pouze svazek s fixni energii. Protony jsou
proto vzdy urychleny na maximalni energii a nasledné je energie svazku modulovana
na vystupu z urychlovace. Nejprve je svazek zpomalen prichodem nastavitelnym
mnozstvim materialu degradéru, pomoci kterého je realizovan hruby vybér ener-
gie svazku. Za degradérem pak nasleduje systém energetické selekce (ESS) slouzici
pro jemnéjsi modulaci energie. ESS je magneticky systém, ktery eliminuje ¢astice s
nevyhovujici energii pomoci zakfiveni trajektorie ¢astic v magnetickém poli a Stér-
binového systému. Kombinaci téchto dvou komponentii je mozné ziskat jakoukoli
energii svazku. Cas potiebny na zménu energie svazku ale ovliviiuje rychlost skeno-

vani [3] [31] [59] [36] [32]-
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V Protonovém centru v Praze je z urychlovace svazek veden do ¢tyi ozaroven,
pricemz zafizeni pro transport svazku vyuzivd magnety pro ohybani, fizeni a za-
ostfovani svazku. Jedna z ozaroven je vybavena fixnim svazkem a ostatni gantry.
Gantry je mechanicky systém, ktery rotuje magnety posledntho tseku transport-
niho systému okolo pacienta tak, aby bylo mozné pacienta ozatovat z ruznych tuhli.
Otoc¢na konstrukce, na niz jsou upevnéné magnety, musi byt velmi robustni, protoze
magnety potiebné pro ohybani a fokusaci svazku maji velkou hmotnost. Kvili dosta-
te¢né velikosti pole v isocentu je navic zapotiebi velké vzdalenosti mezi skenovacimi
magnety a isocentrem. Z téchto duvodi jsou gantry schopné rotace o plny prosto-
rovy thel velmi mohutné. Schéma takového gantry je na obrazku 4.2, zelenou linkou
je vyznacena draha svazku vedouci od cyklotronu na ozatfovnu. Fixni svazek se pak
v PTC v Praze pouziva predevsim pro lé¢bu karcinomu prostaty pomoci lateralnich

poli [3] [32] [31] [36].

.

Obrézek 4.2: Schéma gantry pouzivaného pro ozarovani protonovymi svazky: zelena
linka znazorhuje trajektorii svazku urychlovaného v cyklotronu (vlevo) a vedeného

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

Samotné skenovani tuzkovym svazkem je realizovano pomoci skenovacich mag-
netl, které jsou umistény za poslednim ohybacim magnetem. Svazek je vychylovan
ve dvou smérech a dorucuje davku po diskrétni miizce pomoci step and shoot me-
tody. To znamenad, ze svazek je zapnut pouze ve chvili, kdy je namifen na spravny
voxel a mezi jednotlivymi pfedepsanymi pozicemi je vypnuty. Intenzita svazku je

fixni a proménny pocet protoni doruc¢enych do riznych bodu je zajistén promén-
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nou dobou setrvani svazku v dané pozici. Tento ¢as je tfizen na zakladé dorucené
davky métfené pomoci monitorovacich komor. Nador je ozafovan v izoenergetickych
vrstvach. Systém tedy projde vSechny pozice spoti pro danou energii svazku, na-
sledné je energie svazku zménéna a ozafuje se dalsi energetickd vrstva. [zoenerge-
tické vrstvy vSak nemusi byt v disledku nehomogenni geometrie pacienta zaroven
izohloubkové [3]| [31] [32] [36]. Znazornéni mechanismu techniky skenovéani tuzko-
vym svazkem je na obrazku 4.3. Na obrazku 4.4 je pak zakresleno schéma hlavice
pro techniku skenovani tuzkovym svazkem od spolec¢nosti IBA, kde muzeme vidét
dvojici kvadrupolovych magnett pro kontrolu velikosti svazku, par skenovacich di-
polu pro vychylovani svazku a ioniza¢ni komory pro méfeni davky, pozice a profilu

svazku [31].
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Obrézek 4.3: Schéma mechanismu techniky skenovani tuzkovym svazkem: PBS
Quads = kvadrupolové magnety, Scanning Magnets = skenovaci magnety, Last Layer
Minimum Energy = posledni skenovana vrstva odpovidajici nejnizsi energii, First

Layer Maximum Energy = prvni skenovana vrstva odpovidajici nejvyssi energii [59].

Izocentricka velikost svazku ve vzduchu je v daném systému fixni, avSak je zavisla
na energii, nebot s klesajici energii roste pravdépodobnost rozptylu protonii o vétsi
thly [3] [31] [36]. Velikost spotu u systému v PTC se tak pohybuje v rozmezi 2,7 —
8,5 mm [62]. Siika svazku na vstupu do pacienta zaroveii zévisf na vzdalenosti mezi
vystupem svazku z ozafovaci hlavice a povrchem pacienta. U protont totiz dochézi
k ¢astym pruznym rozptylim o malé thly. Rozptylené protony tedy méni sviij smér,
ale zistavaji ve svazku. Polostin protonového svazku proto rapidné roste s hloubkou.

Nejvétsim zdrojem rozsifovani polostinu je rozptyl ve sloupci vzduchu mezi hlavici
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a télem pacienta. Z toho divodu je dulezité tuto vzdalenost minimalizovat [3] [31].
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Obrézek 4.4: Schéma ozafovaci hlavice pro techniku PBS od spole¢nosti IBA: Proton
beam = svazek protonii, Quadrupole magnets - kvadrupolové magnety, Quadrupole
vacuum chamber = kvadrupoélova vakuova komora, Dipole magnets = dipolové mag-
nety, Dipole vacuum chamber = dipo6lova vakuova komora, Ton chambers = ionizac¢ni

komory, Brass snout — mosazna hlavice, Isocenter — izocentrum [31].
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Cast II

Prakticki cast
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Kapitola 5

Metody

5.1 Realizace DECT kalibrace pro planovani

protonové lécby

Na zakladé metod popsanych v Kapitole 2 byla provedena DECT kalibrace pro
planovani protonové 1é¢by za tcelem implementace jejich vystupt do planovaciho
systému XiO v PTC v Praze. Kalibrace byla realizovana na diagnostickém skeneru
Siemens SOMATOM Definition Flash CT v Institutu Klinické a Experimentalni
mediciny (IKEM).

5.1.1 Modelovani odezvy CT skeneru

Pro odvozeni parametri K v rovnicich (2.1), (2.2) byl naskenovan fantom CIRS
Electron Density Phantom 062M zapijc¢eny z PTC. Fantom je vyroben z plastové
vody a sklada se ze dvou ¢asti [7]. Jako celek méa simulovat fez panevni oblasti o roz-
mérech 33 cm x 27 cm x 5 em, z néhoz 1ze vyjmout fantom hlavy o priuméru 18 cm.
Fantom se déle sklada ze Sestnécti vyjimatelnych tkadnové ekvivalentnich vlozek a
jedné vlozky s vodou. 7 vétsiny tkanové ekvivalentnich materiala jsou vyrobeny dveé

vlozky. Seznam materialii obsazenych v CIRS fantomu je uveden v tabulce (5.1).

Vlozky byly do fantomu umistény tak, aby se vzdy jeden ze vzorki stejného mate-

ridlu nachazel ve fantomu hlavy a druhy ve fantomu téla (tedy na vnitinim a vnéjsim
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kruhu vlozek). Toto rozmisténi bylo zvoleno kvili zavislosti hodnoty zeslabeni mate-
ridlu na poloze ve skenovaném objektu, ktera je zptisobena tvrdnutim svazku. Pokud
tedy ziskdme CT ¢isla pro rizné polohy materidlu ve fantomu, méla by byt kalibrace

zatizena mensi nejistotou. Rozmisténi vzorki ve fantomu je zakresleno na obrazku

o.1.

Obrézek 5.1: Rozmisténi vliozek z tkanove ekvivalentnich materiali ve fantomu CIRS
Electron Density Phantom 062M: 1 = svaly, 2 = kost (s 800 mg/cm?® hydroxyapatitu
vapenatého (HA)), 3 = plice pi nddechu, 4 = prsni tkan, 5 = jatra, 6 = kost (200
mg/cm?® HA), 7 = plice p¥i vydechu, 8 = kost (1250 mg/cm?® HA), 9 = tukova tkan,
10 = voda.

CT skener Siemens SOMATOM Definition Flash CT, na kterém probéhlo skeno-
vani fantomu a kalibrace, potizuje DECT snimky pomoci technologie dual source.
Jak uz nazev napovida, tato technologie vyuziva dvou paru rentgenka-detektor, jenz
jsou vici sobé posunuty o 90° a obihaji na gantry soucasné. Jeden z part pak
snimd pacienta vysokoenergetickym spektrem a druhy nizkoenergetickym spektrem
fotonu [20] [21] [63]. Aby ale nedoslo ke srazce, musi byt fady jednoho z detektoru
krat$i nez u druhého detektoru. Snimek pro vysokoenergetické spektrum je tudiz
pofizen s mensim field of view (FOV) (o priméru 33 ¢m) nez snimek pro nizkoener-
getické spektrum [64]. Ukéazka velikosti FOV je na snimku pacienta v obrazku 5.2,

kde je hranice FOV naznacena bilou linkou.
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Obrazek 5.2: Snimek pacienta v oblasti hrudniho kose pofizeny pti 140 kV a FOV
o pruméru 33 ¢m zndzornéné bilou pierusovanou c¢arou, data mimo FOV jsou dopl-

néna z 80kV snimku.

Pro sniméni fantomu bylo zapotiebi pouzit stejny protokol, kterym jsou skeno-
vani pacienti, na jejichz snimky by méla byt kalibrace aplikovana. Zaméfili jsme se
na potencidlni pacienty s tumorem v panevni oblasti a v oblasti hlavy. Proto jsme
vybrali protokol pro vySetfeni dolnich koncetin, kterym jsme snimali fantom téla, a
protokol pro vySetieni karotid, kterym jsem snimali fantom hlavy. Protokol pouzity
pro fantom péanve snimé s napétim rentgenek 80 kV a 140 kV, protokol pro fantom
hlavy pak s napétim 100 kV a 140 kV. Vzhledem k tomu, Ze parametry K jsou za-
vislé na energii spektra, budou se pro dané protokoly ligit. Mensi FOV mé vzdy pér

rentgenka-detektor, ktery snimal pod napétim 140 kV.

Snimky ziskané pomoci DECT skeneru byly pouzity pro stanoveni parametrizaci
CTN (2.1), (2.2). Do rovnic je pot¥eba dosadit CTN, relativni elektronovou hustotu
a efektivni atomova ¢isla pro kazdy vzorek ve fantomu. Primérna CTN ve vloz-
kiach vSech snimku byla uréena pomoci programu MATLAB (MathWorks, Natick,
Massachusetts, USA) jako priamérné hodnoty dat ze vSech fezii vlozek z jednoho
materidlu. Dale byla ziskana efektivni atomové ¢isla a relativni elektronové hustoty
podle rovnic (1.4) az (1.7). Pro vypocet bylo pouzito publikované slozeni vlozek fan-
tomu [7]. Slozeni tkanhové ekvivalentnich vlozek je uvedeno v tabulce 5.1, publikované
fyzikalni hustoty [7] a vypo¢tena efektivni atomova ¢isla s relativnimi elektronovymi

hustotami jsou uvedeny v tabulce 5.2.
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Tabulka 5.1: Hmotnostni zastoupeni prvku ve vlozkdch fantomu CIRS Electron

Density Phantom 062M [7], protonova ¢isla Z a molarni hmotnosti A [66].

| Prvek m ol c | N]alc| P | s | B |a]
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
‘ Material ‘ Hmotnostni zastoupeni prvki [%] ‘
Plice (nadech) 8,80 | 18,60 | 67,50 | 3,50 | 1,60

Plice (videch) 8,90 | 2040 | 66,00 | 2,40 | 0,60 | 1,70

Prsni tkaii (50% Zlaza / 50% tuk) 9,60 | 17,00 | 70,30 | 1,90 | 0,20 | 0,90

Pevna traméita kost (200 mg/cm® HA) | 7,00 | 22,70 | 56,30 | 2,00 | 0,20 | 8,50 | 3,30

Jatra 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

Tukové tkaii 10,00 | 16,40 | 71,30 | 1,80 | 0,20 | 0,30

Hutn4 kostni tkaii (800 mg/cm?® HA) 5,70 | 25,90 | 40,80 | 1,00 | 0,10 | 17,90 | 8,30 0,30

Hutn4 kostnf tkait (1250 mg/cm® 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: Fyzikalni hustoty p |7], vypoc¢tené relativni elektronové hustoty pe e a

vypoctend efektivni atomova sla 2362, Z186 vlozek fantomu CIRS Electron Density

Phantom 062M.

Materisl o lg/ew?) | 2292 [ | 229 1 | pera H |
Plice (n&dech) 0,195 1165,59 | 29,72 0,191
Plice (vydech) 0,510 | 172333 | 32,10 | 0,497
Prsnf tkati (50% #laza / 50% tuk) 0,991 | 1202,15 | 28,77 | 0,977
Pevna tramcita kost (200 mg/cm® HA) 1,161 543043 | 51,64 1,118
Jatra 1,072 | 1793,77 | 31,77 | 1,052
Sval 1,062 1787,19 | 31,66 1,044
Tukova tkaii 0,960 | 911,91 | 2718 | 0,951
Hutn4 kostn{ tkai (800 mg/cm?® HA) 1,530 15786,72 | 83,83 1,453
Hutna kostn{ tkai (1250 mg/cm® HA) 1,820 19586,57 | 102,79 1,694
Vaduch 0,001 | 1708,78 | 41,85 | 0,001
Voda 0,098 | 148708 | 3847 | 1,000

Timto zplisobem vzniklo pro kazdy snimek deset rovnic o tfech nezndmych pa-

rametrech K, K, a K!. Parametry byly hledany pomoci funkce nlinfit v programu
f k c y

MATLAB. Ziskané parametry pro oba skenovaci protokoly jsou zaneseny v tabulce

5.3. Pro validaci parametri K byly vypoc¢teny absolutni a relativni rozdily mezi
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méfenymi a vypoctenymi CT ¢&isly CIRS fantomu.

Tabulka 5.3: Parametry K urcené pro Siemens SOMATOM Definition Flash CT
skener pro pifslusna napéti rentgenky a fantomy/skenovaci protokoly, kde Ky je
parametr charakterizujici i¢inny prufez spektra pro fotoelektricky jev, Kj pro ko-

herentni rozptyl a K. pro Comptonuv rozptyl.

Fantom | Napéti K Kj, K!

c

Panev | 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 Vypocet relativni elektronové a fyzikalni hustoty

Ziskané parametrizace mohou byt pouzity pro vypocet map efektivnich atomo-
vych Cisel Z.;r a relativnich elektronovych hustot z libovolné sady DECT snimki
porizenych danymi skenovacimi protokoly. Za timto tcelem byl sestaven kéd v pro-
gramu MATLAB, kde je Z.;; poc¢itano jako Feseni rovnice (2.4) a relativni elektro-

nova hustota dosazenim do rovnice (2.5).

Vzhledem k tomu, Ze data pro vysokoenergetické spektrum jsou ziskavana v men-
$im FOV nez data pro pro nizkoenergetické spektrum, je zapotiebi DECT vypocty
provadét pouze v oblasti mensitho FOV. V nahranych DECT snimcich jsou proto
v ramci kalibra¢niho skriptu vzdy nejprve nalezeny hranice FOV. Rovnice (2.4) je
pak feSena iterativné pro kazdy voxel uvniti FOV v kazdém tezu CT snimkii. Vy-
pocet je proveden pomoci funkce Isqnonlin na intervalu (0, 100). Za tcelem snizeni
vypocetniho ¢asu je rovnice (2.4) pro fadky matice FeSena paralelné pomoci piikazu
parfor. Relativni elektronova hustota je vidy vypoctena ze ziskaného efektivniho

atomového c¢isla.

Fyzikalni hustota pak mize byt urc¢ena z linedrniho vztahu s relativni elektrono-
vou hustotou. Multilinearni p. ,.; — p kiivka byla stanovena pro data 34 referenc¢nich

tkani a vzduchu uvedené v tabulce 5.4. Fit byl rozdélen do t¥i ¢asti. Ve studii [27]

47



byla funkce hledana jako zavislost relativni elektronové hustoty na fyzikalni hustoté
a intervaly fyzikalnich hustot pro jednotlivé fity byly zvoleny jako (0; 0,8), (0,8; 0,9)
a (0,9; 3) g/em?. Zde byla kiivka vytvofena naopak jako zavislost fyzikalni hustoty
na relativni elektronové hustoté a odpovidajici intervaly pro relativni elektronovou
hustotu byly urceny jako (0; 0,79), (0,79; 0,91) a (0,91; 2,7). Funkce v prvni oblasti
byla stanovena linedrnim fitem dat pro vzduch, plice pti nddechu a svaly. Ve tieti
oblasti byl proveden fit pro vSechny zbyvajici referencni tkdné vcéetné svalu a ve
druhé oblasti byla funkce vytvofena jako spojnice prvniho a tietiho fitu. Vysledna

kalibra¢ni ktivka je vykreslena na obrazku 5.3 a jeji funkéni predpis ma tvar

(

1,008 - pepet +0,000229  pro pea € (0;0,79)

P=10,8304" perer +0,1411  Pro pe,e € (0,79;0,91) (5.1)

1,177 - perer — 0,1756 pro pere € (0,91;2,7),
\

kde p je fyzikdlni hustota v g/cm?® a p. . je relativni elektronovéa hustota.

p=1008.p__ +00002
oL p=0.830-p_ _ +0.1411 e
p=117T . Porel” 0.1756 ////X
X g
//X/
15+ X
x
o
@ //X
£ X
L N
2 4L "
Q X
05
X
03 | | | | | | | | | |
0 0.2 0.4 06 0.8 1 1.2 1.4 16 1.8 2

Obréazek 5.3: Kalibra¢ni kiivka pro pfevod relativni elektronové hustoty na fyzi-
kalni hustotu ziskana fitem dat referen¢nich tkani, kde modrou linkou je vyznacena
funkce pro interval (0;0,79) v rovnici (4.1), svétle modrou linkou funkce pro interval

(0,79;0,91) a cervenou linkou funkce pro interval (0,91;2, 7).

48



Vysledna kalibra¢ni kiivka byla zanesena do kodu v podobé tii funkci. Funkce
jsou pak pouzity pro prepocet relativnich elektronovych hustot ziskanych v pied-
chozim kroku na fyzikalni hustoty. Byla zde také aplikovana fyzikdlni podminka,
ktera prevadi zaporné hodnoty fyzikalnich hustot vznikajici v oblastech vzduchu v
dusledku sumu na hustotu vzduchu. K matici vypoc¢tenych fyzikélnich hustot uvnitt

FOV je pri¢tena matice obsahujici vné FOV hustotu vzduchu.

5.1.3 Generovani vstupi pro planovaci systém

Vystupy provedeného DECT vypodctu vSak nejsou kompatibilni s planovacim sys-
témem XiO, ktery pozaduje jako vstup CT snimky a CTN-p kalibra¢ni k¥ivku. Tuto
situaci jsme se rozhodli FeSit generovinim a nahranim DICOM snimki fyzikalnich

hustot ziskanych z DECT kalibrace spolu s identickou kalibra¢ni kiivkou.

Za timto ucelem je vypoctena matice hustot ve skriptu ukladéana po jednotlivych
fezech do DICOM soubort pomoci funkei dicominfo a dicomwrite. Vzhledem k tomu,
7e format DICOM neumoznuje ukladani desetinnych ¢isel, musela byt matice hustot
pred zapisovanim vynasobena 1000, aby byl zajistén dostatecny pocet desetinnych
mist u uklddanych hodnot. Snimky hustot jsou pak vzdy po jednotlivych fezech ulo-
zeny s hlavickami pivodnich CT snimku tak, aby obsahovaly spravné soufadnice.
Do hlavicek byla vygenerovana nova identifikac¢ni ¢isla UID, aby mohly byt do pla-
novaciho systému nahrany zaroven pivodni CT snimky i vypoc¢tené snimky hustot.
Pti ukladani byl navic zvolen méd "Create’, v ramci kterého MATLAB modifikuje
hodnoty tagti v hlaviéce tak, aby odpovidaly ukladanym datim (nap¥. maximalni a
minimalni hodnotu pixelu ve snimku). P¥i zobrazeni v DICOM prohlize¢i ode¢ita DI-
COM hlavicka od dat zadanou konstantu. Celkovéi operace provedené s vypoctenymi
hustotami v ulozenych snimcich je proto p-1000—1000. Kviili vy$si vypocetni naroc-
nosti DECT metody byly veSkeré snimky hustot ziskané DECT metodou vypocteny

prostfednictvim MetaCentra poskytujiciho dostatecnou vypocetni kapacitu.

Vzhledem ke skalovaci operaci provedené na vypoctenych fyzikalnich hustotach,
musela byt do planovactho systému namisto identické kalibra¢ni kfivky nahrana

kiivka ptrevadéjici p - 1000 — 1000 ve snimcich na neskélované p.
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Tabulka 5.4: Fyzikalni a relativni elektronové hustoty vzduchu [1] a referen¢nich

tkani prevzaté z ICRU reportu 44 [65].

Tkan ‘ Fyz. hustota [g/cm?| | Rel. el. hustota ‘
Tukova tkan 0,95 0,951
Krev 1,06 1,050
Mozek 1,04 1,034
Prsni tkan (mlécné 7lazy) 1,02 1,014
Bunécéné jadro 1,00 0,994
Ocni cotka 1,07 1,054
Stievo 1,03 1,025
Srdce (naplnéné krvi) 1,06 1,052
Ledviny 1,05 1,041
Jatra 1,06 1,050
Plice (vydech) 1,05 1,041
Plice (nadech) 0,26 0,258
Lymfa 1,03 1,027
Sval (kosterni) 1,05 1,041
Vajecniky 1,05 1,043
Slinivka biisni 1,04 1,034
Kie 1,09 1,077
Slezina 1,06 1,052
Varlata 1,04 1,034
Stitna zlaza 1,05 1,041
Cerven4 kostn{ dreit 1,03 1,023
Zluté kostni d¥eit 0,98 0,982
Chrupavka 1,10 1,083
Kortikélni kost 1,92 1,780
Houbovita kostni tkaii 1,18 1,149
Kost lebe¢ni 1,61 1,517
Kost stehenni 1,33 1,277
Kost pazni 1,46 1,389
Kost - celist 1,68 1,576
Kost - zebro (2., 6.) 1,41 1,347
Kost - zebro (10.) 1,52 1,441
Kost - kifzova 1,29 1,245
Kost - obratel (C4) 1,42 1,355
Kost - obratel (D6, L3) 1,33 1,277
Vzduch 0,0012 0,001
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5.2 Realizace SECT kalibrace pro planovani

protonové lécby

Namisto snimku pofizenych SECT skenerem byly jako SECT snimky vyuzity
skeny pofizené DECT pii napéti 140 kV. Pro SECT kalibraci proto mohly byt vyu-
zity parametry K vypoctené v ramci DECT kalibrace pro 140kV snimky panevniho
fantomu (tabulka 5.3).

Ze slozeni referenc¢nich tkéani uvedenych v tabulce 5.5 byla tedy vypoctena efek-
tivni atomova Gisla 232 a Z1% podle rovnic (1.5) a7 (1.7). Ta byla spolu s re-
lativnimi elektronovymi hustotami z tabulky 5.4 dosazena do parametrizace CTN
s prislusnymi parametry K (rovnice 1.9), ¢imz byla ziskdna teoretickdi CTN re-
ferencnich lidskych tkani (uvedena v tabulce 5.6). Vynesenim téchto CTN oproti
fyzikalnim hustotam referencnich tkani z tabulky 5.4 muze byt ziskana SECT kalib-
rac¢ni kiivka. CTN pro vzduch nebylo vypocteno parametrizaci, nybrz bylo pouzito

namérené CTN vzduchu z okoli nasnimaného CIRS fantomu.

V planovacim systému XiO jsou pro zadani hodnot, ze kterych je urc¢ena kalibrac¢ni
k¥ivka, zavedena omezujici pravidla. Na osu CTN neni mozné zadat desetinné ¢isla
a na osu fyzikalnich hustot je mozné zadat pouze hodnoty vétsi nez 0,01. Vypoctenéd
CTN referencnich tkédni proto byla zaokrouhlena a ze spojnice vzduchu a plic pfi
nadechu bylo vypocteno CTN pro hustotu 0,01 jako ndhradni pocate¢ni hodnota
kalibra¢ni kiivky namisto vzduchu, jehoz hustota je 0,0012 g/cm? a tudiz neni mozné
ji zadat. Vysledna kalibra¢ni kiivka ziskana linearni interpolaci mezi jednotlivymi

body referenc¢nich tkani je na obrazku 5.4.

Pro ovéfeni spravnosti vytvofenych kalibraci byly pomoci SECT i DECT kalib-
race vypocteny snimky hustot tkanové ekvivalentniho fantomu CIRS. Ze snimku
byly urceny celkové prumérné fyzikalni hustoty a jejich smérodatné odchylky pro
kazdy material. Tyto hodnoty pak byly porovnany s publikovanymi referenc¢nimi

hustotami vlozek CIRS fantomu.
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Tabulka 5.5: Hmotnostni zastoupeni prvku v referenc¢nich tkanich prevzaté z ICRU

reportu 44 [65], protonova ¢isla Z a molarni hmotnosti A [66].

| Prvek H Jc |x Jo [N |yMg [P [s Ja |k |c |F I
Z 1 1 |6 7 s |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
‘ Tkail ‘ Hmotnostni zastoupeni prvku [%]

Tukova tkan 11,4 1 59,8 | 0,7 27,8 10,1 0,1 0,1

Krev 10211 |33 | 7450, 01 |02 |03 |02 0,1
Mozek 107|145 |22 |712]02 04 |02 |03 |03

Prsni tkan (mlécné 7lazy) | 10,6 | 33,2 |3 52,7 10,1 0,1 0,2 0,1

Bunééné jadro 10,6 | 9 3,2 74,2 0,4 2,6

Ocni Eotka 9.6 | 195 |57 | 64601 01 |03 |01

Stievo 106|115 |22 |751]01 01 |o1l |02 ot

Srdce (napluéné krvi) 103121 |32 | 73401 01 |02 |03 |02 0,1
Leviny 10,3 | 132 |3 72,4 | 0,2 0,2 |02 |02 |02 |01

Jatra 102|139 |3 71,6 | 0,2 03 (03 |02 |03

Plice (vydech) 10,3105 |31 | 74902 0.2 |03 |03 |02

Plice (nédech) 1031105 |31 | 74902 02 |03 |03 |02

Lymfa 108 41 |11 |832]03 01 |04

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

Vajetniky 105093 |24 |768]02 02 |02 |02 |02

Slinivka bfisni 10,6 | 16,9 | 2,2 69,4 | 0,2 0,2 0,1 0,2 0,2

Kitze 10 204 |42 |64502 01 |02 |03 ot

Slezina 103]11,3 32 | 74101 03 |02 |02 |03

Varlata 10,699 |2 76,6 | 0,2 01 |02 |02 |02

Stitna 7laza 104 11,9 |24 | 74502 01 |01 |02 |01 0,1
Cerven4 kostni dfeh 10,5 | 41,4 | 3,4 43,9 0,1 0,2 0,2 0,2 0,1
Zlut4 kostni dieit 11,5 1 644 | 0,7 23,1 10,1 0,1 0,1

Chrupavka 9.6 |99 |22 |744]05 22 |09 |03

Kortikéln{ kost 34 | 155 |42 |435]01 |02 |103 |03 92,5
Houbovitd kostnf tkaii | 8,5 | 404 |28 [367/01 |01 |34 |02 |02 |01 |74 |01
Kost lebecni 5 21,2 | 4 43,5 10,1 0,2 8,1 0,3 17,6

Kost stehennf 7 345 |28 [368/01 |01 |55 |02 |01 12,9

Kost pazni 6 |314 |31 |369/01 |01 |7 0,2 15,2

Kost - celist 46 1199 |41 |435)01 |02 |86 |03 18,7
Kost - 7ebro (2., 6.) 64 | 263 |39 |436/01 |01 |6 03 |01 |01 |131
Kost - zebro (10.) 56 | 235 |4 43401 |o1 |72 103 |o1 |01 |156

Kost kifZova 74 302 |37 |438 01 |45 |02 |o1 |o1 |98 |01
Kost - obratel C4 63 | 261 |39 |436/01 |01 |61 |03 |01 |o1 |133 |01
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
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Tabulka 5.6: Vypocten4 efektivni atomova ¢isla 2362, Z186 4 teoreticka CTN refe-
ren¢nich tkani pro SECT kalibraci.

Tka ‘ 7382 1] ‘ Z136 ] ‘ CTN [HU]
Tukova tkafi 874,99 | 27,86 -57,64
Krev 1683,28 38,32 59,98
Mozek 1608,27 | 37,58 42,12
Prsni tkan (mlécné zlazy) | 1202,76 33,15 13,7
Bunécéné jadro 1778,53 39,6 5,85
Oc¢ni ¢ocka 1382,63 36,2 58,55
Stievo 148413 | 373 31,73
Srdce (naplnéné krvi) 1668,73 38,06 61,36
Leviny 1586,92 37,75 49,42
Jatra 1606,86 37,88 58,82
Plice (vydech) 1613,16 | 38,27 50,27
Plice (nadech) 1613,16 38,27 -740,16
Lymfa 1568,71 | 38,64 35,83
Sval (kosterni) 1594.9 37,68 49.4
Vaje¢niky 1582,4 38,16 51,7
Slinivka bfisni 1478,88 36,63 39,93
Kize 1437,66 | 36,23 82,57
Slezina 1608,3 | 38,11 60,93
Varlata 1561,12 | 37,92 42,16
Stitna 7ldza 2809,56 | 38,58 60,3
Cervena kostn{ dreii 1315,18 32,46 22,76
Zluté kostni dieit 82283 | 26,97 -98,72
Chrupavka 1988,26 41,33 99,09
Kortikélni kost 13950,21 | 99,07 1092,36
Houbovita kostni tkan 5212,25 51,86 209,67
Kost lebe¢ni 10999,21 | 83,56 720,88
Kost stehenni 8055,66 66,78 394,78
Kost pazni 9456,84 74,4 544,24
Kost - Celist 11659,57 | 87,06 802,86
Kost - zebro (2., 6.) 8421,42 | 70,02 480,44
Kost - zebro (10.) 9882,98 | 77,69 612,65
Kost kiizova 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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Obrézek 5.4: SECT kalibra¢ni kiivka ziskana linearni interpolaci mezi jednotlivymi

body zavislosti fyzikalni hustoty na CTN pro referen¢ni lidské tkané.

5.3 Meéreni a planovani davkovych distribuci

pro fantom

Schopnost obou kalibra¢nich metod predpovidat presné fyzikalni hustoty materi-
alua, a tudiz i davkové distribuce od protonu v téchto materidlech, musi byt ovéfena
méfenim. Za tim tucelem mélo byt provedeno méfeni a planovani davkovych distri-
buci pro fantom o zndmém slozeni. V tomto bodé se vSak prace ¢asteéné odchyluje
od zadani, nebot zminény experiment byl proveden pro fantom se zvifecimi tka-
némi namisto tkanové ekvivalentniho fantomu se znamym slozenim. Divodem je,
ze kalibra¢ni kiivky jsou stanoveny na zakladé dat referen¢nich tkani a tudiz jsou
urceny pro pouziti na snimky lidskych tkani. Tkanové substituenty jsou vSak pouze
priblizné tkanové ekvivalentni. Aby totiz bylo mozné je vyrobit, musi se jejich slo-
zeni od skute¢nych lidskych tkani zna¢né odlisovat [1] [11]. Z toho divodu se mohou
data tkanovych substituent vyrazné odchylovat od kalibra¢nich krivek. Znamené

to tedy, ze bychom pouzili kalibra¢ni kiivky pro materidly, pro které nejsou urceny
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- tedy pro plasty namisto tkani - coz by do ovéfeni mohlo zanést faleSnou nejis-
totu [68]. Vzhledem k rozdilnym mechanismim DECT a SECT kalibrace by navic
tento postup mohl zanasSet nejistoty pouze do jedné z kalibraci a tim zkreslovat roz-
dil mezi metodami. Na obrazku 5.5 je vynesena SECT kalibracni k¥ivka spolu s daty
materidlu CIRS fantomu. Je patrné, ze v oblasti plic a kosti vykazuji tkanové ekvi-
valentni materidly zna¢né odchylky od kalibra¢ni kiivky. Oproti tomu na obrazku
5.6 je vynesena DECT kalibrac¢ni kiivka a data CIRS fantomu. V tomto piipadé ale
data fantomu vykazuji dobrou shodu s kalibra¢ni kiivkou. V rdmci DECT metody
kalibrace je navic parametrizace CTN stanovena na zdkladé tkanové ekvivalentnich
plasti pouzita piimo pro vypocet relativni elektronovych hustot zajmového ma-
teridlu. D4 se proto pfedpokladat, ze pro tkanové substituenty by DECT metoda
mohla naopak vykazovat falesné vyssi piesnost a tim prohloubit propast mezi obéma

metodami.

Z téchto duvodi je vhodnéjsi dané méfeni provést na zvirecich tkanich [11]. Za-

mysleny postup méfeni na tkanové ekvivalentnim fantomu byl proto pfehodnocen.

data CIRS fantomu
SECT kalibraéni kfivka

04r-

02r-

0 1 ! ! ! ! ! 1 ! ! !

-100 800 600 400 200 0 200 400 600 800 1000
CTN [HU]

Obrazek 5.5: Porovnani SECT kalibra¢ni kfivky a dat CIRS fantomu.
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Obrazek 5.6: Porovnani DECT kalibra¢ni kiivky a dat CIRS fantomu.

Fantom pro zvifeci tkané byl navrzen tak, aby zajistoval reprodukovatelnou geo-
metrii pro DECT skenovani a ozafovani v PTC. Navic by mél umoziiovat prozafeni
vlozenych tkéni bez prichodu svazku plastem fantomu, ktery by negativné ovlivnil
vypocet davkovych distribuci. Fantom byl proto navrzen ve tvaru vélce s 10 ot-
vory pro vlozeni tkani vedoucimi skrz plnou hloubku fantomu. Schéma fantomu s
fyzickymi rozméry je na obrazku 5.7. Duté télo fantomu bylo vytisténo z polyetylen-
tereftalat-glykolu (PETG) na 3D tiskdrné. Tento skelet byl nasledné vyplnén epo-
xidovou pryskyfici. Material téla fantomu neovliviiuje vysledky experimentu, nebot
naméfena data mohou byt vyhodnocovana pouze v oblastech za tkdnovymi vlozkami.
Otvory ve fantomu pak byly naplnény nasledujicimi tkinémi: veptova plec, ledviny,
jatra, mozek, slezina a saddlo a hovézi zadni, kloubova kost a kostni dien. Veprovymi
ledvinami byly naplnény dva otvory. Vzorky byly ve fantomu zafixovany pomoci
tenké vrstvy smrstovaci folie. Veskeré tkané byly zakoupeny den pied experimen-
tem. Skenovani fantomu na DECT v IKEMu a méreni v PTC pak bylo provedeno
v jeden den, pricemz tkanovy fantom byl mezi pracovisti pfevazen v chladici tasce.

Fotografie fantomu jsou na obrézku 5.8.
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Obrazek 5.7: Schéma téla fantomu tkanové vlozky.

Obréazek 5.8: Fotografie tkanového fantomu: vlevo nenaplnény fantom z plastové
strany, uprostied nenaplnény fantom z epoxidové strany a vpravo fantom naplnény

tkédndémi.

Experiment v PTC byl proveden jako méteni davkové distribuce ve vodnim fan-
tomu umisténém za tkadnovym fantomem. Vodni fantom DigiPhant (IBA Dosimetry
GmbH, Schwarzenbruck, Némecko) je vybaven polohovacim systémem, do néhoz
je upevnén detektor MatriXX (IBA Dosimetry GmbH, Schwarzenbruck, Némecko).
MatriXX je matice ioniza¢nich komor, pomoci kterych je mozné méfit 2D davkové
distribuce ve sméru kolmém na smér svazku. Detektor je pak mozné polohovat do
ruznych hloubek vodniho fantomu a ziskat tak 3D davkovou distribuci. MatriXX
mé aktivni plochu 24,4x24,4 cm? s ioniza¢nimi komorami o priméru 4,5 mm a ro-

zestupy stfedd ioniza¢nich komor 7,62 mm [67]. Ozafovani bylo provedeno pomoci
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fixnfho svazku a techniky PBS. Svazek byl orientovan rovnobézné s vlozkami tkano-
vého fantomu a izocentrum bylo nastaveno na povrch tkdnového fantomu. Geometrie
experimentu je zachycena na obrazku 5.9. Pro ozafeni byla pouzita energie svazku
170 MeV s dosahem ve vodé 19,62 cm a lateralni rozestup spoti 4 mm s intenzitou

0,2 MU na spot. Méteni bylo provedeno s hloubkovym krokem 0,5 mm.

Obrézek 5.9: Geometrie pfi méfeni 3D déavkové ditribuce pro tkanovy fantom v
PTC, vlevo ozatovaci hlavice, tkanovy fantom a DhiPhant, vpravo tkahovy fantom

nastaveny na lasery a detektor MatriXX.

Na zakladé SECT a DECT snimkia fantomu byly v planovacim systému XiO
5.10 vypocteny odpovidajici davkové distribuce. CT snimky fantomu byly pofizeny
na DECT v IKEMu pomoci skenovaciho protokolu pro dolni koncetiny. Vypoctem
davkové distribuce na zakladé téchto snimkii proto byla ovéfovana kalibrace DECT
pro panevni oblast. Tloustka fezu, se kterou byly snimky rekonstruovany, je 0,6
mm. Fantom vSak nebyl na pofizenych snimcich orientovan zcela ortogonélné, proto
byla pomoci programu MATLAB provedena rotace snimku tak, aby byl fantom vuci
fezlim orientovan ortogonalné a byla tak minimalizovana geometrickd nejistota. V
ramci planovaciho systému pak byla v fezech CT snimka nachazejicich se za tka-
novym fantomem umeéle vytvofena voda jako krychle se zadanou relativni fyzikalni
hustotou rovnou 1, simulujici vodni fantom pouzity pii méfeni. Davkova distribuce
byla vypoctena pro pole se stejnymi parametry, jaké byly pouzity pii méfeni. Za
ucelem dosazeni dostatec¢ného rozliseni vypocetni miizky davky vSak musel byt zvy-
Sen lateralni rozestup spoti na 6 mm oproti 4 mm pouZzitym pro métreni. Za téchto

podminek pak byla ziskdna davkova distribuce s rozlisenim 1,5 mm. P¥i zvySeni po-
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¢tu spottl ¢i rozliseni davkové distribuce vypocet z divodu nedostateéné vypocetni
kapacity nedobéhl. Vzhledem k této odliSnosti muselo byt nasledné porovnani namé-
rené davkové distribuce s vypoc¢tenymi davkovymi distribucemi na zakladé DECT

a SECT kalibrace provedeno relativné.

Porovnani ziskanych davkovych distribuci bylo provedeno v softwaru OmniPro
I'mRT (IBA Dosimetry GmbH, Schwarzenbruck, Némecko). Do programu byla vzdy
nahrana namérena 3D davkova distribuce spolu s distribuci vypoc¢tenou planovacim
systémem na zakladé SECT ¢ DECT kalibrace. Nahrana data byla néasledné pro-
storové sesazena. Ve sméru do hloubky z pohledu svazku bylo sesazeni provedeno
sparovanim soufadnice odpovidajici povrchu vodniho fantomu v obou distribucich.
Pti urceni této souradnice v naméiené distribuci byla zohlednéna vodéekvivalentni
tloustka stény vodniho fantomu a efektivni bod méfeni matice dektortu. V ostatnich
smérech byly distribuce sesazeny podle profili. Nasledné byly vyhodnoceny dosahy
protont z hloubkové distribuce davky ve ¢tyfech bodech kazdé tkanové vlozky. Do-
sah byl uvazovan jako bod, ve kterém ma davka na distalnim spadu svazku 90 %
z maxima. Kazda hloubkova distribuce davky byla vzdy nejprve normalizovana do
svého maxima. Soufadnice dosahu pak byla urcena pomoci lineédrni interpolace mezi
naméfenymi ¢i vypoctenymi daty. Body pro vyhodnoceni hloubkovych distribuci
davky byly vybirany konzervativné tak, aby se s jistotou nachézely uvniti tkanoveé
vlozky fantomu. Ziskané dosahy pro vypoc¢tenou a namérenou davkovou distribuci
v jednotlivych bodech od sebe byly odec¢teny. Nakonec byly vyhodnoceny prumérné
rozdily v dosahu mezi naméfenou a vypoctenou davkovou distribuci na zakladé

DECT ¢ SECT kalibrace pro kazdou tkan.

5.4 Planovani davkovych distribuci pro CT snimky

pacientti

Jak jiz bylo avizovdno v teoretické ¢asti, pro porovnani davkovych distribuci
vypoc¢tenych pomoci DECT a SECT metody v geometrii pacienta byla vybrana

diagnoza karcinomu prostaty se Sitenim do lymfatickych uzlin a diagnéza nadoru
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vedlejsich dutin nosnich. Vzhledem k tomu, 7ze kalibrace byly provedeny pro dia-
gnosticky CT skener, nebyly k dispozici snimky pacienti potizené timto skenerem,
jimiz by byly skute¢né diagnostikovany vybrané karcinomy. Pro planovani protonové
lécby proto byly vybrany snimky pacienti ziskané za Gcelem jinych diagnostickych
vySetieni. Do téchto snimku pak byly zakresleny imaginarni nadory. Struktury pro
ozadfeni karcinomu a pfislusné OAR byly zakresleny v planovacim systému Eclipse
(Varian Medical Systems, Inc., Palo Alto, California, USA) ve Fakultni nemocnici
Motol podle tamnich plant pro ozareni skutecnych pacientii trpicich témito one-
mocnénimi.

V PTC v Praze pak byly ozatovaci plany vzdy optimalizovany na zakladé SECT
snimki. Nasledné pak byly veskeré parametry plant prenesené na DECT snimky,
kde byl vypocet davky proveden bez dalsi optimalizace. V davkovych distribucich
vypoctenych pomoci DECT snimki se tudiz promitne rozdil mezi mapami fyzikal-

nich hustot vypoc¢tenymi danymi kalibracemi.

5.4.1 Planovani protonové 1écby pro karcinom prostaty

Planovani protonové lé¢by karcinomu prostaty se §ifenim do lymfatickych uzlin
bylo provedeno jako dvoutiroviiovy simultanni integrovany boost, kde do vysoko-
davkové oblasti byla zahrnuta prostata a semenné vacky a do nizkodavkové oblasti
panevni uzliny. Cilova davka pro PTV s prostatou a semennymi vacky byla 63 Gy
(pii frakcionaci 21x3 Gy) a pro PTV péanevnich uzlin 48,3 Gy (pii frakcionaci 21x2,3
Gy). Pro ozafeni byly vybrany typické sméry lateralnich poli pod thlem 90° a 270°.
Nejprve byly zakresleny pomocné struktury pro vybér mnoziny doruditelnych piku
od jednotlivych poli do cilovych objemi. Ve struktufe pro kazdé pole byla zahrnuta
prostata se semennymi vacky a uzlina nachazejici se na strané daného pole. Late-
ralni rozestup spotu byl stanoven na 5 mm, PWM bylo zvoleno rovno 0,8 a rozliSeni

vypocetni miizky rovno 2 mm. Tloustka fezu pouzitych CT snimki byla 5 mm.

V dusledku malého FOV pouzitého CT skeneru se pacient nevesel na C'T snimky
v plné §ifi a ma proto ofiznuté boky. V klinické praxi by to samoziejmé znamenalo

velky problém, v nasem piipadé to vSak na srovnani planu ziskanych pomoci DECT
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a SECT kalibrace nema vyznamny vliv. Pro plan bylo pouze zapotiebi pouzit range
shifter, nebot v disledku ofiznuti bokii pacienta na snimcich se kraje panevnich uzlin
nachézely v malé hloubce. Pro optimalizaci byly dale pouzity pomocné struktury
vytvotené jako lemy pro jednotliva PTV, pomoci nichz se zvysuje strmost davkového

gradientu za hranicemi PTV. Déavkova distribuce byla optimalizovana technikou

SFUD. Neékolik fezu z vysledného planu je ukdzano na obrazku 5.10.

Obrézek 5.10: Plan protonové lé¢hy pro karcinom prostaty se §ifenim do lymfatic-
kych uzlin: vlevo transverzalni fezy v roviné lymfatickych uzlin s naznac¢enymi sméry
poli, v roviné prostaty se semennymi vacky a v roviné samotné prostaty, vpravo na-

hote frontalni fez a vpravo dole sagitalni fez.
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5.4.2 Planovani protonové lécby pro nador vedlejsSich dutin

nosnich

V pripadé snimkl pouzitych pro planovani protonové l1é¢by nédoru vedlejsich
dutin nosnich se sice hlava pacienta vesla do FOV, v ramci skenovaciho protokolu
vSak byly snimky ofiznuty tak, ze v nékterych rovinach chybi ¢ast pacientova nosu.
Toto ofiznuti by vSak podobné jako u panve nemélo mit vliv na jevy zkoumané v
této praci.

Pro ozateni zakresleného PTV byla zvolena dvé pole z tthlia 0° a 50°. Vzhledem
k tomu, Ze tumor vedlejSich dutin nosnich je velmi povrchovy, byl pro plan opét
pouzit range shifter. Davka pfedepsana pro tento tumor byla 50,4 Gy (frakcionace
28x1,8 Gy). Pouzity lateralni rozestup spotii byl 4 mm, rozliSeni vypocetni miizky 2
mm, pro PWM byla pouzita hodnota 0,8 a tloustka fezu CT snimku byla 5 mm. Pro
optimalizaci davky byla opét pouzita pomocné struktura definovana jako lem kolem
PTV, pficemz optimalizace byla provedena technikou MFUD pro vétsi konformitu
vysokodéavkové oblasti. Ziskany plan pro SECT snimky je ukdzan na obrazku 5.11

véetné naznacenych sméru poli.

5.4.3 Metody vyhodnoceni

Vyhodnoceni pacientskych plani ziskanych na zédkladée DECT a SECT kalibrace
bylo provedeno v planovacim systému Eclipse. Pro obé anatomie byly vypocteny roz-
dilové davkové distribuce a maximalni rozdil v davce. Pomoci programu MATLAB
pak byly vypocéteny prumérné davkové rozdily v oblastech, kde byl rozdil v davce
vy$si nez stanovena prahova hodnota. Z DECT a SECT plani byly navic v plano-
vacim systému vypoc¢teny a porovnany davkové-objemové histogramy (DVH) pro
relevantni struktury. Z DVH pak byly pro dané struktury vypocteny maximélni
davky, stiedni davky a déavky, jejichz hodnotu a vyssi dostane 1%, 2%, 95% a 98%

objemu struktury.
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Obrézek 5.11: Plan protonové 1é¢by pro naddor vedlejsich dutin nosnich: vyznacené

sméry poli, tfi transverzalni fezy v rtiznych rovinach a jeden sagitalni fez.
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Kapitola 6

Vysledky

6.1 Kalibrace DECT a SECT pro planovani proto-
nové lécby

Za ucelem validace ziskanych parametri K vystupujicich v parametrizaci CTN
byly pomoci této parametrizace vypoctena teoretickd CT ¢isla tkanové ekvivalent-
niho CIRS fantomu dosazenim relativnich elektronovych hustot a efektivnich ato-
movych ¢&isel z tabulky 5.2. Vypoctena CT ¢isla pak byla porovnana s naméfenymi
prumérnymi CTN vlozek fantomu. Naméiend CT c¢isla C'T'N,,es a vypoctena CT
¢isla C'T'N.y jsou zanesena v tabulce 6.1. Z téchto hodnot byly vypocteny ab-
solutni rozdily CTN jako ACTN = CTN.y — CTN,,es a relativni rozdily CTN
jako (ACTN),eg = ACTN/(CT Npes + 1000). Relativni rozdily byly vztazeny k
(CT Nypes + 1000) kvali porovnani vyslednych hodnot s literaturou. Rozdily CTN
jsou rovnéz zaneseny v tabulce 6.1. Vy$si hodnoty rozdili CTN se objevuji pie-
dev§im u vlozky napodobujici plice pfi nddechu. Pro kazdou z parametrizaci byla
vypoc¢tend CTN vynesena do grafi v zavislosti na namérenych CTN spolu s iden-
tickou funkci, kterd predstavuje idealni piipad, kdy se vypoctena a naméfend CT
¢isla rovnaji. Pro panevni fantom jsou tyto zavislosti na obrazku 6.1. a pro hlavovy
fantom na obrazku 6.2. Vykreslené chybové tsecky predstavuji smérodatné odchylky

naméfenych CTN vynasobené dvéma.
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Tabulka 6.1: Naméiend CT ¢isla C'T'N,,es, vypoctena CT c¢isla C'T' Ny, absolutni
rozdily CT ¢isel ACTN a relativni rozdily CT ¢isel (ACTN ), pro CIRS fantom,

CT N,y byla vypoctena pomoci parametrii K pro fantom panve a hlavy v tabulce

5.3.

Fantom panve

CT Npes [HU] CTN. [HU] ACTN [HU] | (ACTN)e [%]

Material 80 kV | 140 kV 80 kV | 140 kV | 80 kV | 140 kV | 80 kV | 140 kV
Plice (nadech) 8342 | -834,1| -813,3| -809.9 | 20,93 | 24,18 | 12,62 | 14,57
Plice (vydech) 4956 | -499.2 | -502,9 | -501,6 | -7,27 | -2,39 | -1,44 | -0,48
Prsni tait (50% 2ldza / 50% tuk) 40,9 | -226| -463| -28,1| -5,36| -547| -0,56 | -0,56
Pevna traméita kost (200 mg/cm® HA) | 315,3 | 1822 | 294,6 | 1786 |-20,69 | -3.63 | -1,57| -0,31
Jatra 60,4 | 58,0 523 | 542| 813 | -3,77| -0,77| -0,36
Sval 494 | 475|438 | 461| -557| -1,39| -0,53| -0,13
Tukov tkéit 81,8 | -533| -839| -581| -2,04| -480| -0,22| -0,51
Hutn4 kostni tkaii (800 mg/cm® HA) 1202,9 | 689,3 | 1227,0 702,9 | 24,12 | 13,62 1,09 0,81
Hutnd kostni tkai (1250 mg/cm® HA) | 1878,3 | 1081,4 | 18651 | 1072,7 | -13,24 | -8,73 | -046 | -0,42
Voda 194 | -3,0 12,3 80| 31,68 1097| 323| 1,10

Fantom hlavy

CT Npes [HU] CTN. [HU] ACTN [HU] | (ACTN)e [%]

Material 80 kV | 140 kV 80 kV | 140 kV | 80 kV | 140 kV | 80 kV | 140 kV
Plice (nédech) 847.3 | -846,9 | -811,75 | -809,69 | 35,60 | 37,19 | 23,32 | 24,29
Plice (vydech) -502,6 | -504,3 | -500,89 | -500,80 | 1,75 | 3,50 | 035| 0,71
Prsni tkait (50% 2ldza / 50% tuk) 36,6 | -237| -3890| -2681| -232| -310| -024 | -0,32
Pevna traméita kost (200 mg/cm?® HA) 291,9 190,0 | 270,05 | 182,78 | -21,86 -7,26 | -1,69 -0,61
Jatra 582 | 576 | 5584 | 5599 | -241| -157| -0.23| -0,15
Sval 488 | 46,7 | 4741 | 4786 -141| 1,19 -0,13| 0,11
Tukov tkit 721 | 523 | 7479 | 57,07 | -2,67| -478| 029 | 0,50
Hutn4 kostni tkai (800 mg/cm® HA) 1082,7 | 721,8 | 1087,39 | 723,31 4,69 1,47 | 0,23 0,09
Voda 0,3 20| 1847| 7.99| 1878 | 512| 188| 051

Podobné, jako byla ovérena spravnost ziskanych parametrizaci CTN, byla testo-
vana i spravnost provedeni DECT a SECT kalibrace. Pomoci obou kalibraci byly
vypocteny prumeérné fyzikalni hustoty vlozek CIRS fantomu, které byly porovnany s
prislusnymi publikovanymi fyzikalnimi hustotami. Absolutni odchylka hustoty byla
vypoctena jako Ap = pea — pres a relativni odchylka jako Ap vztazena k p,.;. Tato
data jsou zanesena v tabulce 6.2 pro DECT kalibraci a v tabulce 6.3 pro SECT

kalibraci. Referen¢ni a vypoc¢tené hustoty byly opét vyneseny do grafi.
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Obrézek 6.1: Zavislost vypoctenych CTN panevniho CIRS fantomu na naméfenych
CTN pro snimek potizeny pii napéti 80 kV a snimek potfizeny pii napéti 140 kV,

¢ervend linka predstavuje identickou funkci.

Na obrézku 6.3 jsou vyneseny hustoty vypoctené pomoci DECT a SECT kalibrace
pro panevni fantom a na obrézku 6.4 hustoty vypoctené pomoci DECT a SECT
kalibrace pro hlavovy fantom. Chybové tusecky byly uréeny jako dvé smérodatné

odchylky souboru vypoctenych fyzikalnich hustot.
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Obrézek 6.2: Zavislost vypoc¢tenych CTN hlavového CIRS fantomu na naméfenych
CTN pro snimek potizeny pii napéti 100 kV a snimek poiizeny pii napéti 140 kV,

¢ervend linka predstavuje identickou funkci.
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Obrézek 6.3: Vypoctené fyzikalni hustoty materiali v panevnim CIRS fantomu po-

moci DECT a SECT kalibrace vynesené v zavislosti na referen¢nich fyzikalnich hus-

totach materidlu a identickd funkce.

68



DECT

2 .
15} ’
-
&
L
2 1r
3
SN
05+
0 L 1 L ]
0 0.5 1 1.5 2
3
rep [9/om’]
2 ¢ SECT
1.5+
-
£
O
2 1t
3
Q.
0571
O ! 1
0 0.5 1 1.5 2
3
b lgfom®]

Obrézek 6.4: Vypoctené fyzikalni hustoty materidlia v hlavovém CIRS fantomu po-

moci DECT a SECT kalibrace vynesené v zavislosti na referen¢nich fyzikalnich hus-

totach materidlu a identickd funkce.
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Tabulka 6.2: Referen¢ni fyzikalni hustoty vlozek CIRS fantomu p,.; [7], vypoctené

fyzikalni hustoty vlozek CIRS fantomu pomoci DECT kalibrace p.q;, absolutni od-

chylka vypoctené fyzikalni hustoty Ap a relativni odchylka dp,.;.

Fantom péanve

pres |8/en®] | pear [g/em?®] | Ap [g/em?®] | dprer ]
Plice (nadech) 0,195 0,165 -0,030 -15,59%
Plice (vydech) 0,510 0,500 -0,010 -1,94%
Preni tkaii (50% Aaza | 50% tuk) 0,991 0,980 0011 | -1,13%
Pevna traméita kost (200 mg/cm® HA) 1,161 1,124 -0,037 -3,15%
Jéatra 1,072 1,061 -0,011 -1,06%
Sval 1,062 1,049 0,013 | -1,26%
Tukova tkan 0,960 0,951 -0,009 -0,92%
Hutna kostni tkan (800 mg/cm?® HA) 1,530 1,494 -0,036 -2,35%
Hutnd kostnf tkai (1250 mg/cm® HA) 1,820 1,790 0,030 | -1,65%
Voda 0,998 1,002 0,004 0,37%

Fantom hlavy

pres [8/em’] | pear [g/cm?] | Ap [g/cm®] | 0pya [H]
Plice (nadech) 0,195 0,154 0,041 | -20,82%
Plice (vydech) 0,510 0,498 0,012 | -2.27%
Prsni tkan (50% zlaza / 50% tuk) 0,991 0,981 -0,010 -1,01%
Pevna traméita kost (200 mg/cm® HA) 1,161 1,151 -0,010 -0,85%
Jatra 1,072 1,067 -0,005 -0,43%
Sval 1,062 1,054 20,008 | -0,79%
Tukova tkan 0,960 0,952 -0,008 -0,83%
Hutn4 kostni tkan (800 mg/cm® 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¢ni fyzikalni hustoty vlozek CIRS fantomu p,.; [7], vypoctené

fyzikalni hustoty vlozek CIRS fantomu pomoci SECT kalibrace p.., absolutni od-

chylka vypoctené fyzikalni hustoty Ap a relativni odchylka dp,.;.

Fantom péanve

pres [8/em?’] | pear [g/cm®] | Ap [g/era®] | dprer ||
Plice (naech) 0,195 0,165 -0,030 -15,38%
Plice (vydech) 0,510 0,504 -0,006 -1,22%
Prsni tkan (50% zlaza / 50% tuk) 0,991 0,982 -0,009 -0,89%
Pevna traméita kost (200 mg/cm® HA) 1,161 1,160 -0,001 -0,08%
Jéatra 1,072 1,059 -0,013 -1,20%
Sval 1,062 1,048 0,014 | -1,33%
Tukova tkan 0,960 0,954 -0,006 -0,58%
Hutna kostni tkan (800 mg/cm?® HA) 1,530 1,584 0,054 3,51%
Hutné kostni tkan (1250 mg/cm® HA) 1,820 1,911 0,091 5,01%
Voda 0,998 0,999 0,001 0,12%

Fantom hlavy

pres [8/em?’] | pear [g/em®] | Ap [g/era®] | dprer ||
Plice (naech) 0,195 0,152 -0,043 -22,00%
Plice (vydech) 0,510 0,499 0,011 | -2,22%
Prsni tkan (50% zlaza / 50% tuk) 0,991 0,982 -0,009 -0,87%
Pevna traméita kost (200 mg/cm® HA) 1,161 1,166 0,005 0,40%
Jéatra 1,072 1,058 -0,014 -1,33%
Sval 1,062 1,046 0,016 | -1,51%
Tukova tkan 0,960 0,956 -0,004 -0,43%
Hutna kostni tkan (800 mg/cm?® HA) 1,530 1,611 0,081 5,29%
Voda 0,998 1,002 0,004 0,39%
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6.2 Porovnani namérenych a vypoctenych

davkovych distribuci pro fantom

Pro kazdou vlozku tkanového fantomu byly ziskany ¢tyti hodnoty rozdili mezi

naméfenymi dosahy a dosahy vypoc¢tenymi na zdkladé DECT a SECT kalibrace

(jako Rspor — Rimes @ Rppor — Rimes)- Z téchto dat byly vypoéteny primérné rozdily

v dosazich pro jednotlivé tkané a jejich smérodatné odchylky, které jsou zaneseny

v tabulce 6.4. Dosahy pro kostni dien nebyly vyhodnocovany, nebot ve vlozce se

vytvorilo velké mnozstvi vzduchovych bublin a nebyla proto dostate¢né homogenni.

Pro dotvofeni ziskanych dat ale byly vyhodnoceny dosahy v oblasti téla fantomu.

Priamérné rozdily v dosazich pro SECT a DECT kalibraci byly vyneseny do grafu na

obrazku 6.5 v zavislosti na primérném namétreném dosahu, kde je velikost chybovych

usecek rovna dvojnasobku smérodatnych odchylek rozdili v dosahu.

Tabulka 6.4: Pramérny rozdil mezi dosahy uré¢enymi na zakladé SECT/DECT a na-

méfenymi dosahy AR, standardn{ odchylka rozdilu ST D a maximalni rozdil AR,,,..

SECT DECT
AR [mm] | STD [mm] | AR, [mm] | AR [mm| | STD [mm] | AR, [mm]
Sadlo 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
Jatra 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
Vepiova plec 0,93 0,13 1,10 0,28 0,22 0,50
Hoveézi zadni 0,43 0,33 0,80 0,03 0,44 0,50
Télo fantomu 5,30 0,08 5,40 2,07 0,13 2,20
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Obrazek 6.5: Prumérné rozdily mezi dosahy vypo¢tenymi pomoci SECT/DECT ka-
librace a naméienymi dosahy zvitecich tkani v zavislosti na primérném naméfeném
dosahu, velikost chybovych tsecek je rovna dvojnasobku smérodatnych odchylek

rozdila v dosahu.

6.3 Porovnani vypoctenych davkovych distribuci

pro CT snimky pacientii

Ze ziskanych davkovych distribuci vypoc¢tenych na zakladé SECT a DECT snimku
pacienti byly vypocteny distribuce rozdili davek jako Dpgor— Dsgor. K tomu byly
vypoc¢teny mapy rozdili fyzikalnich hustot ziskanych pomoci danych kalibraci z pa-
cientskych snimku opét jako ppror — pseor- Distribuce kladnych davkovych rozdila
pro plany karcinomu prostaty spolu s pfislusnymi mapami rozdila fyzikalnich hustot
jsou na obrazku 6.6, totéz pro zaporné distribuce davkovych rozdili pro plany karci-
nomu prostaty je na obrazku 6.7 a distribuce kladnych davkovych rozdili pro plany
nadoru vedlejsich dutin nosnich jsou na obrazku 6.8. Primérné rozdily v davce, ma-

ximalni rozdily v davce a relativni maximalni rozdily v davce vztazené k predepsané
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dévce jsou zaneseny v tabulce 6.5.

Tabulka 6.5: Rozdil mezi davkou z DECT a SECT planu, AD,,cqn je prumérny
rozdil davek, ST'D je standardni odchylka, AD,,,, maximalni rozdil davek, (AD),«

je relativni maximalni rozil vztazen k predepsané davee v [%)].

ADpean |Gy | STD [Gy] | ADpas [Gy] | (AD),er (%)

Pénev (neg.) -1,20 0,79 -7,73 -12,3
Panev (poz.) 0,99 0,55 3,95 6,3
Hlava 1,26 0,65 3,90 7.7

Na obrazcich 6.9 a 6.10 jsou vykresleny davkové objemové histogramy pro DECT
a SECT plany prostaty a vedlejsich dutin nosnich. V tabulkich 6.6 a 6.7 jsou zane-
seny veli¢iny ziskané z davkové-objemovych histogrami. Veli¢iny pouzivané u danych

struktur pro davkové limity jsou v tabulkich podbarveny Sedé.

Ap [g/lem®]

0.4

Obrézek 6.6: Distribuce kladnych davkovych rozdili pro plany karcinomu prostaty

spolu s mapami p¥islusnych rozdili fyzikalnich hustot.
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Obrazek 6.7: Distribuce zapornych davkovych rozdilu pro plany karcinomu prostaty

spolu s mapami pfislusnych rozdili fyzikalnich hustot.
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Obrazek 6.8: Distribuce kladnych dévkovych rozdili pro plany nédoru vedlejsich

dutin nosnich s mapami rozdilu fyzikélnich hustot.
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Kapitola 7

Diskuse

Odchylky mezi teoretickymi a namérenymi CTN CIRS fantomu stanovované v
ramci validace parametrizace CTN se po vétsinou shoduji s literaturou [1] [9] a
vypoctend CTN jsou obvykle v dobré shodé s naméfenymi CTN. Neplati to vSak
pro vlozku simulujici plice v nddechu, u které se vyskytuje vysoky relativni rozdil.
Relativni rozdil u této vlozky sice zvysuje nizkd hodnota jmenovatele, ke kterému je
vztazena, ale i absolutni odchylka CTN plicni vlozky jsou jedny z nejvétsich. To miize
byt zpiisobeno nespravnym slozenim fantomu pouzitym pro vypocet parametria K.
V této praci totiz bylo pouzito publikované slozeni fantomu, které se vsak nemusi
shodovat se slozenim fantomu pouzitym pro kalibraci DE a SECT. Kazd4a Sarze
fantomt muZze mit totiz odlisné slozeni a vyrobce ho navic mize v pribéhu let
ménit. Zda je parametrizace CTN do takové miry zavisla na dosazeném slozeni bylo
otestovano vypoctem CTN ze slozeni referen¢nich tkani. Vypoctené relativni rozdily
CTN dosahovaly az 90 %, z ¢ehoz lze soudit, Zze parametrizace CTN je vyrazné

citlivd na dosazené slozeni.

Déle byly vyhodnoceny odchylky mezi fyzikdlnimi hustotami CIRS fantomu vy-
poc¢tenymi pomoci SECT a DECT kalibrace a referenc¢nimi fyzikalnimi hustotami.
Toto vyhodnoceni neni vhodné pro porovnavani nebo stanoveni ptesnosti jednot-
livych kalibraci ze stejnych divodi, ze kterych neni vhodné pouzit CIRS fantom
pro ovéreni vypoctenych davkovych distribuci pomoci danych kalibraci méfenim. Je

vSak mozné se pomoci néj ujistit o spravnosti provedeni kalibraci. Odchylky opét
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neodhalily zadna zdvazné pochybeni. Nejvyssi hodnoty se vyskytovaly u kosti a plic
v piipadé SECT kalibrace. Tyto odchylky ale koreluji s odchylkami dat kostnich a
plicnich vlozek od SECT kalibra¢ni kiivky. To je vSak zpusobeno pouzitim kalibra¢ni
kiivky na materialy, pro které neni urcena, nikoli nedostatkem v realizaci metody.

Spravnost kalibrac¢i proto byla povazovana za ovéienou.

Rozdily v naméfenych a vypoctenych dosazich pro tkanovy fantom nepotvrzuji
o¢ekévanou prevahu DECT nad SECT. Obé kalibrace vykazuji dobrou piesnost vy-
poctenych dosahti pro mékké tkané. Primérna hodnota rozdilu dosaht v mékkych
tkanich pro SECT kalibraci je rovna 0,56 mm a pro DECT kalibraci 0,34 mm.
Pro mékké tkané tedy DECT kalibrace vykazuje o néco vyssi pfesnost pro odhad
dosahu svazku nez SECT kalibrace. Vzhledem k tomu, Ze pfesnost polohovajiho sys-
tému DigiPhantu je 0,5 mm, nemtize byt témto vysledki prikladana velka vaha. U
kostni tkané pak naopak odhaduje SECT kalibrace dosah protont daleko presnéji.
V pripadé dosahu za télem fantomu vyrobenym z epoxidové pryskytice dosahuje
vyrazné lepsich vysledki DECT metoda. Vzhledem k tomu, Ze epoxidova pryskyfice
je polymerni material stejné jako plastovy fantom, na jehoz datech byla kalibrace
vytvorena, je mozné se domnivat, 7e DECT kalibrace je citlivd na materialy pouzité
pro stanoveni parametrizace CT skeneru. Druhou moznou pfi¢inou zjisténych nejis-
tot je nahrazeni Z a Z za Zetr provadéné v ramci DECT vypoctu. Pramérné rozdily
v dosazich pro DECT totiz maji vzestupnou tendenci se snizujicim se dosahem pr-
tontd a tedy i zvySujici se hustoté tkani. Aproximace dvou ruznych efektivnich ¢isel
jednim bude mit nejspise vétsi dopad s rostoucim Z materidlu. V kazdém piipadé
potencial DECT pro vyrazné zpiesnéni vypoctu davkovych distribuci nebyl v rdmci

tohoto experimentu prokazan.

Navzdory tomu se v davkovych distribucich vypoc¢tenych na zakladé DECT a
SECT snimkt pacienti vyskytuji znac¢né rozdily. V planech pro lé¢bu karcinomu
prostaty byly zjistény zaporné rozdily v davce az do -7,7 Gy a kladné rozdily saha-
jici ke 4 Gy, coz odpovida -12 % a 6 % z predepsané davky do prostaty. U planu
pro tumor vedlejSich dutin nosnich byl maximalni rozdil v davce roven 3,9 Gy ne-
boli 7,7 % z predepsané davky. Tyto hodnoty jsou srovnatelné s objevenymi rozdily
davek za pouziti DECT vypoc¢tu pro odhad relativnich brzdnych schopnosti tkani
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ve studii [9]. Za tcelem nalezeni pii¢iny rozdila v SECT a DECT dévkovych distri-
bucich byly vypocteny rozdily map fyzikalnich hustot odvozenych pomoci kalibraci
z pacientskych snimku. Zaporné davkové rozdily v planech pro karcinom prostaty
koreluji s rozdily ve snimkach hustot zpisobenymi artefakty z kosti - v oblastech,
kde fotonovy svazek CT skeneru prochazel obéma hlavicemi femuru a predevsim,
kde prochézel vétsi tloustkou hutné kosti. Kladné rozdily zase zpusobuje jodovy
kontrast v tepnach. U map fyzikilnich hustot hlavy se sice také vyskytuji znac¢né
rozdily v oblastech hutné kosti, diky vys§imu skenovacimu napéti druhé rentgenky
jsou vSak vyrazné nizsi nez v oblasti panve. Kladné rozdily v davkovych distribucich
pro ozafeni vedlejSich dutin nosnich jsou vSak zpusobeny tkini v nosnich dutinach.
Na zéakladé ziskanych dat proto neni mozné udélat jednoznacény zaveér o kvalitach
DECT kalibrace. Z vysledki méfeni se sice zda, 7e pro puziti na ruzné typy tkani je
SECT kalibrace presnéjsi, hlavni rozdily mezi davkovymi distribucemi pro prostatu
ale zptsobuje hutnéa kost, na niz nebyla provedena méieni, a tudiz nemizeme ftict,

ktera z kalibraci odhaduje jeji hustotu lépe.
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Zaver

V diplomové praci byly porovnany SECT a DECT metody kalibrace pro plano-
vani protonové léc¢by na zakladé fyzikalnich hustoto tkani. Prvnim zptsobem porov-
nani téchto metod byl experiment zalozeny na méieni dosahu protonu pro fantom
se zvifecimi tkdnémi, jenz byl navrzen specificky pro tuto préaci. Fantom obsahu-
jici 10 vlozek s celkem 9 rznymi zvifecimi tkanémi byl nejprve skenovan pomoci
DECT v Institutu klinické a experimentalni mediciny v Praze a poté ozairen v PTC.
Namétené dosahy byly nasledné porovnany s plany zalozenymi na SECT a DECT
snimcich. Toto porovnani nepotvrdilo hypotézu, ze by odvozeni fyzikilnich hustot
pomoci DECT kalibrace mohlo vyrazné zpiesnit planovani protonové 1écby. 7Z dat
plyne, ze DECT kalibrace muze zaviset na materialech, pomoci nichz jsou stanoveny
parametrizace CT ¢isel. Pro houbovitou kostni tkan totiz SECT odhaduje dosahy s
vyrazné vyssi presnosti nez DECT, v oblasti pro télo fantomu vyrobené z epoxidové
pryskyfice vSak DECT vykazuje vyssi presnost. Druhou moznou pfi¢inou nepies-
nosti DECT je aproximativni nahrazeni ZaZza Zerf provedené v ramci vypoctu

DECT, které muze mit vétsi dopad na vypocet hustoty tkani s vy$si hustotou.

Druhou metodou porovnani SECT a DECT kalibraci pro planovani protonové
lécby bylo vyhodnoceni rozdili mezi dvéma plany pro dveé rizné diagndzy - pro kar-
cinom vedlejsich dutin nosnich a pro karcinom prostaty se Sifenim do lymfatickych
uzlin. Mezi obéma plany existuji rozdily v rozsahu -12 az +6 % predepsané davky
pro karcinom prostaty a sahajici az k 8 % predepsané davky pro vedlejsi dutiny
nosni. Tato skutec¢nost naznacuje, ze mezi DECT a SECT plany existuji rozdily. Z
rozdilovych distribuci fyzikalnich hustot vypoc¢tenych pomoci DECT a SECT kalib-
race je patrné, ze rozdily mezi ddvkovymi distribucemi naplanovanymi pro karcinom

prostaty jsou zptisobeny piitomnosti obrazovych artefakti a odchylkami hustot v
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hutné kostni tkani. Méfeni pro hutnou kostni tkan vsak nebylo provedeno, a proto
nelze urcit, kterd z davkovych distribuci vypoc¢tenych pomoci DECT nebo SECT je
presnéjsi. Pro rozieseni tohoto problému by v budoucnu bylo zapotiebi identifikovat
pri¢inu chybného vypoctu hustoty houbovité kosti DECT metodou a ovérit pfes-
nost obou metod kalibrace méfenim za piitomnosti dalsich tkani, a to predevsim
hutné kosti. Z vyhodnocenych dat vSak lze soudit, ze pro DECT kalibraci by ne-
mély byt pouzity snimky pofizené s napétim 80 kV kvili velkému vlivu vznikajicich
obrazovych artefaktli na vypoctenou davkovou distribuci.

V pribéhu zpracovani diplomové prace byl v PTC potizen DECT skener, coz dale
prohlubuje piinos prace pro budouci klinickou praxi. Tato prace miize slouzit jednak
jako voditko pro implementaci vystupi DECT kalibrace do pldnovaciho systému,
ktery poc¢ita davkové distribuce na zékladé fyzikalnich hustot tkani, jak je tomu v
PTC v Praze, dale pak jako ukazatel na piipadné problémy, které s implementaci

DECT kalibrace mohou vzniknout.
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