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UvVOD

Tématem mé bakalarské prace je Cone-beam CT a korekce chyb pii nastaveni

u nadort panve ve FN Olomouc.

Technicky vyvoj v radioterapii umoznil zvySeni aplikované davky do nadoru,
souvisejici vyrazné snizeni davky v okolni zdravé tkani atim zkvalitnéni 1éCby
a zlepSeni 1écebnych vysledkii. Ale jak zajistit stejné nastaveni pacienta pii kazdém
ozéafeni, aby nedoSlo k poddavkovani nadoru, nebo naopak k pfeexponovani
rizikovych organd? Pravé timto problémem se mimo jiné zabyvaji i verifika¢ni

systémy.

Cilem mé prace je piiblizit jednu z nejcastéjSich metod radioterapie fizené
obrazem (IGRT), kterou je cone-beam CT. V teoretické ¢asti uvadim zakladni
informace o verifikacnich systémech, vyvoj verifikace a ozatfovaci techniku, kteréd
vedla k vyvoji systémi pro kontrolu polohy nadoru v pacientovi. Soucasti prace je
I vyzkumné Setfeni provedené na Onkologické klinice FN Olomouc, kdy jsem

retrospektivné zhodnotila velikosti korekci pfi nastaveni u nadord panve.



1 VERIFIKACE

1.1 Zakladni informace o verifikaci

Verifika¢ni systém slouzi k verifikaci, ovéfeni spravnosti ozateni pacienta. Byva
soudasti softwaru ovladani ozafovage, popiipadé k nému miZe byt externg pfipojen.*!
Verifika¢ni systém slouzi k pfenosu dat, ke komunikaci mezi jednotlivymi prvky
ozatovaciho procesu, zajiStuje kvalitu a v neposledni fad¢ také bezpecnost provozu.[13]
Dal§i moznosti systému je archivace azpracovani obrazi.! Do softwaru jsou
zadavany identifika¢ni idaje o pacientovi ajeho ozatovaci ptredpis uz pii zahajeni
1écby. Do systému jsou ukldddna veSkerd data pottebna k ozéafeni, tzn. parametry
jednotlivych poli, davka atd. Tyto informace jsou ptenaseny z planovaciho systému do
ozafovace. Ten je pak schopen zadané parametry u konkrétniho pacienta automaticky
nastavit. VétSina parametri je fixni, n€které umoznuji jistou toleranci (napt. vyska
stolu). Pokud se vSechny aktualni hodnoty parametri neshoduji, nebo nejsou

. r IS A 14 r 13
V toleranci, systém ozafeni nespustl.[ ]

1.2 Vyvoj verifika¢nich metod

Nové techniky v radia¢ni onkologii kladou vyssi naroky na pfesnou pozici
pacienta vzhledem k cilovému objemu. Jiz od pocatku radioterapie se snazili 1ékafi
a fyzici najit zpusob, kterym by lokalizovali cilovy objem. U radioizotopovych
(nejéastéji  kobaltovych) ozatovacu slouzil k verifikaci tzv. kobaltogram. Kazeta
s filmem je umisténa pod pacienta a pole je ozafeno malou davkou. Snimky jsou
vyvolavany Vvtemné komote, stejnou metodou jako klasické rentgenové snimky.

Nevyhodou je 2D zobrazeni, vysoka ¢asova i personalni naroc¢nost.



Pokrok v technice (rozvoj linearnich urychlovac¢tl) znamenal i posun
ve verifikaci. Dalsim vyvojovym stupném je tzv. elektronicky portalovy zobrazovaci
systém (EPID - Electronic Portal Image Device).? EPID k ziskani informaci
O nastaveni pacienta vyuziva megavoltovych (dale jen MV) fotoni z Iécebného
paprsku. Plosny detektor z amorfniho kiemiku™”! je fixovan na gantry urychlovace.
Po nastaveni pacienta podle znacek a pozi¢nich lasert jsou pofizeny snimky ze dvou
na sebe kolmych uhlti pro rekonstrukci pozice v prostoru. Aktualni snimky jsou
porovnany s referencnim obrazem zplanovaciho systému tzv. digitdlné
rekonstruovanym rentgenovym snimkem (DRR — digitally reconstructed radiograph),
ktery je generovan z CT fezl. Rozdil v pozici je vyjadien ¢iseln€ a poté jsou odchylky

korigovany posunem ozafovaciho stolu.[”!

Portdlové snimkovani ma vyhodu
v piesnosti a rychlosti vytvofeni obrazu a jeho reprodukovatelnosti.”*! Nevyhodou
vSak ziistdva 2D zobrazeni a nizky kontrast MV snimku kviili vysoké energii fotonti.
Pfesto jsou na MV snimku dobie viditelné tkdné s vysokou denzitou (napft. kosti),

’ Y . , . 1
které umoziuji korigovat nastaveni pacienta.'”

1.3 Vymezeni pojmi

1.3.1 Radioterapie s modulovanou intenzitou (IMRT)

Odrazka formuloval definici IMRT takto: ,,Radioterapie s modulovanou
intenzitou (intensity-modulated radiation therapy, IMRT) je pokrocilou formou
konformni radioterapie. Narozdil od 3D-CRT vyuzivd IMRT nejenom tvarovani
svazku zéfeni, ale navic zde dochazi k modulaci pritoku zafeni napfi¢ svazkem.*
(Odréazka et al, Moderni metody zevni radioterapie v 1é¢bé karcinomu prostaty, 2010)
Modulace svazku je mozné dosahnout nékolika zpisoby. Nejbéznéji se v klinické
praxi uzivaji dvé metody, které ovliviiuji intenzitu svazku vicelamelovym
(= mnoholistovym) kolimatorem (MLC).[13] Mnoholistovy kolimator tvoii az 80 paru

na sob¢ nezavislych polohovatelnych lamel, diky nimz je mozné vytvarovat libovolné
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pole. MLC doplituje standardni kolimator, ktery umoziuje vytvofit pouze obdélnikovy

nebo ¢tvercovy tvar svazku. Polohovani lamel je zvoleno planovacim systémem.ml

1) technika mnoha statickych poli (step and shoot) — ozafované pole je rozdéleno
do né&kolika (5-10) segmentli a superpozici se dosahne modulace svazku.
Napted se ozafi prvni segment, pak se lamely MLC posunou a dojde k ozafeni
druhého segmentu atd. Po poslednim naplanovaném segmentu se zméni thel
gantry astejny proces se opakuje u dalSiho ozafovaného pole.[ls] Pti kazdé

‘o o [
zméné tvaru MLC se zateni zastavuje.[ !

2) technika s dynamickym vicelamelovym kolimatorem (sliding-windows) —
lamely se béhem ozafeni plynule pohybuji napiic svazkem.*¥ Jednotlivé
lamely (v paru) jsou na sob& nezavislé a mohou se pohybovat odlisnou
rychlosti. Diky tomu je moZzné ozatfovat jednotlivé segmenty rizné dlouhou

dobu a tim ménit modulaci svazku.®!

Diky této technice je mozné naplanovat davku, kterd presné¢ napodobuje cilovy
objem se snizenou davkou okolni zdravé tkané. To nam dovoli ozéfit cilovy objem bez
prekroCeni toleran¢nich limit rizikovych organii. Tento zpusob je spojen s prudkym
poklesem davky mimo cilovy objem, zc¢ehoZz plyne nutnd kontrola nepfesnosti,
verifikaci a lokalizaci pacienta ve vztahu k planovanému ozatovacimu objemu. Pfi
nedodrzeni ozatfovaciho podminek hrozi poddavkovéani cilového objemu nebo
pfedavkovani kritickych struktur, to miize mit za nasledek sniZzeni kontroly nadoru
nebo zvyseni toxicity.[14] Vyuziti byva nejcastéji u konkdvnich nadort, kde tato
metoda Setii rizikové organy (napf. nador prostaty, kde je rizikovym organem rektum).
SIMRT je spojeno tzv. inverzni planovani. Nejdiive do planovaciho systému
zadavame pozadavky, které se vztahuji k cilovému objemu a kritickym organtm.
Mizeme také definovat maximalni a minimalni davku, popf. pfifadit k jednotlivym
cilovym strukturdm koeficienty priority. Planovaci systém poté provede vypocet
rozlozeni dévky.[s] Konvenéni planovani funguje metodou pokus-omyl.[ls] Fyzik ma
zadan cilovy objem a musi nalézt zptsob, jak jej optimalné ozafit. Y Zadavame pocet
poli, jejich upofadani a modifikaci, nikoli pozadavky na rozlozeni davky. Udaje

ménime dokud nevytvofime vyhovujici plan.**] Tento zpiisob planovani je intuitivni
(8]
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1.3.2 Radioterapie rizena obrazem (IGRT)

Radioterapie fizend obrazem (IGRT - image-guided radiation therapy)
je jakakoliv ozafovaci technika, kterda béhem lééebného procesu ovéfuje polohu
pacienta.’! Dle Odrazky a spol. je IGRT definovano: ,,JGRT v soutasném pojeti
znamena systematickou verifikaci pozice pacienta pred a/nebo béhem kazdé frakce
radioterapie spojenou s korekci nepiesnosti nastaveni.“ (Odrazka et al, Moderni
metody zevni radioterapie v 1écbé karcinomu prostaty, 2010) Nepiesnosti jsou
zpusobeny celou tfadou faktori. Muze se jednat o nepiesnosti zptisobené odlisnou
svalovou tenzi pacienta pii jednotlivych nastaveni, zména télesné hmotnosti, dychaci
pohyby, nepiesnosti zplisobené praci radiologického asistenta pti nastaveni. U nadori
prostaty se jesté pridavaji nepfesnosti zpiisobené pohybem prostaty uvniti panve, které
souviseji s naplni modového méchyie a rekta.!” Distenze rekta posunuje prostatu

[14]

ve sméru kranidlnim a ventralnim. Soucet téchto nepfesnosti mulze vést

k odchylkam (chybam) od ozafovaciho planu az do cca 2 cm. !

Diky principu, na kterém pracuje IMRT, se podatilo vystupniovat davku dodanou
do nadoru bez zvyseni davky v okolni tkani. Pro dalsi snizeni davky v obklopované
tkani je mozné zmensit okraj planovaciho cilového objemu (PTV), ¢imz se Setii zdrava
tkan. Cilovy objem zahrnuje objem nadoru (GTV) a oblast, kde hrozi mikroskopické
Sifeni nadoru, se nazyva klinicky cilovy objem (CTV). CTV spolu s ptidanym
okrajem, kvuli nahrazeni dennich nepfesnosti pfi nastaveni a fyziologickych zmén
pohybu organd, tvoii PTV. ZmenSeni okraje PTV tadove z centimetrli na milimetry
je mozné docilit vyuzitim IGRT. Tento pfistup nam umoznil zvySeni davky, ktera

se blizi letalni davce nadorovych bunek. !

IGRT technika zacinala s elektronickym portdlovym zobrazovacim systémem.
Jiny zpusob kontroly polohy pacienta je systém nazyvany Exac Trac X-Ray 6D, kde
jsou dva zdroje rentgenového zatfeni nasmérovany na thel asi 140° ve vztahu K pozici
gantry, kterd je umisténa na 0°. Dalsi typ IGRT je zalozeny na tom, ze pfistroj
k radioterapii i CT jsou umistény na ozafovné. V tomto systému je stiil, namontovany
na kolejnicich, spole¢ny pro CT i ozatfovac. Pacientova poloha je ovéfena pomoci CT,

M . 66

poté je upravena dle ozafovaciho planu a pacient je ,,umistén* do referencni polohy
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na ozafovadi.'% U karcinomu prostaty Ize ke kontrole nastaveni vyuzit i ultrazvukové
zobrazeni nebo mikroCipy s radiofrekvencni komunikaci.®! Jinou moznosti pro ovéteni

polohy pacienta je pouZit cone-beam CT. [*4
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2 CONE-BEAM CT

Cone-beam CT (CBCT) nam poskytuje informace o piesné anatomické poloze
pacienta. Rekonstrukci ziskanych portalovych snimki zriznych Ghla je ziskan
vysledny 3D obraz. Vyhodou je, ze CBCT je pofizeno v ozafované poloze pacienta,
tudiz uz s nim nedochazi k manipulaci.[gl CT snimky se poté porovnavaji s obrazy
referenénimi.y CBCT mize byt rozdéleno do dvou kategorii v zavislosti na energii
pouzitych fotonu, kilovoltazni (kV) CBCT amegavoltazni (MV) CBCT. Pro kV
CBCT je tfeba dodate¢cného kV zdroje adetektoru, MV CBCT je realizovano
linearnim urychlova¢em v kombinaci s elektronickym portalovym zobrazovacim

systémem (EPID).') Cone-beam CT je jednou z nejastgjsich metod IGRT.!4

2.1 Kilovoltazni cone-beam CT (kV CBCT)

Tomografické snimky Ize ziskat nékolika zpusoby. Nejb&znéjsi cestou
je pouziti fan-beam (v piekladu véjitovity svazek) rentgenového zafeni a nasledné
rekonstrukce snimkt jako pifi bézné CT technologii. Fan-beam svazek je ve sméru
K pacientovi Uzky a prochazi celym objemem. Zdroj zafeni rotuje kolem pacienta
za posunu stolu, tim jsou ziskany snimky z celé¢ pozadované oblasti.'”! U cone-beam
rentgenovy paprsek tvoii mezi zdrojem (vrchol kuzele) a detektorem (zaklad) konicky
tvar.®! Paprsek je tedy v podélném sméru §ir$i ve srovnani sfan-beam CT, coZ
umoziuje skenovat pozadovany objem béhem jedné rotace zdroje zafeni (rentgenky).
Pro techniku IGRT je tedy prakticky nemozné pouzit fan-beam CT, z diivodt ¢asové
narocnosti a mechanické komplikovanosti. Pro ucely IGRT se proto vyuziva cone-

beam CT." Rozdil mezi fan-beam a cone-beam svazkem je zobrazen na obréazku ¢. 1.
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fan angle
cone angle

Obréazek &. 1 Rozdilna geometrie svazku u fan-beam (vlevo) a cone-beam (vpravo)i”

2.1.1 Konstrukce

Zobrazovaci systém je umistén na linearnim urychlovaci. V thlu 90° a 270°
vuci hlavici urychlovace je namontovana na vysuvném rameni kV rentgenka a flat-
panel detektor. Rentgenka je vybavena vysokofrekvenénim generatorem a pracuje
S napétim v rozmezi 60 — 150 kV. Vzdalenost mezi zdrojem zéfeni a vertikalni osou
zatiCe napf. u pristroje Precise Treatment System od firmy Elekta ¢ini 100 cm,
vzdalenost mezi ohniskem a detektorem je 155 cm. U linearniho urychlovace Elekta
Synergy je wvzdalenost ohnisko-detektor odlisna, tedy 153,6 cm.!Y Konkrétng
u linearniho urychlovafe Precise Treatment System je paprsek zkvalitnén vnitini
filtraci rentgenky s pfidavnym filtrem, ktery je sloZzen z 2 mm hliniku a 0,1 mm médi.
Celkova Cinnost systému je fizena pocitatem s operacnim systémem Windows 2000.
Ke kalibraci systému, obrazové akvizici, cone-beam CT rekonstrukci dostacuje osobni

pocita¢ s dvojitym procesorem 1.7-MHz Pentium Xeon a 4GB RAM.*

2.1.2 Flat-panel detektor

Flat-panel detektor umoziuje konverzi energie zareni do digitalni formy
s vysokym prostorovym rozliSenim. Detektor je tvofeny ze sklenéného podkladu,
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vrstva na ném je z amorfniho kiemiku (a-Si). Matice tranzistord TFT (thin-film
transistors, v piekladu ,,tenky film tranzistorti®) je prekryta scintilatorem® (literatura
nejéastdji uvadi CsI nebo Csk:TI).E 1% 4 posledni vrstvou je ochranny film.E!

Konstrukce detektoru je graficky znazornéna na obrazku ¢. 2.
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Obrazek ¢&. 2 Struktura flat-panel detektoru®®

Kazda firma uziva pro kV zobrazovaci systém jiny nazev. Firma Elekta jej
nazyva XVI (X-ray Volumetric Imaging System).™ Oznaceni On-Board Imager

(OBI) pouziva americka firma Varian Medical Systems.?

2.1.3 Vznik rentgenového zareni

Rentgenové zafeni vznika vrentgence. Ta se sklada z katody a anody.
Na zaporné katodé vznika mrak elektront, ktery je smérovan na kladnou anodu.
Piinarazu elektrond na anodu se vétSi Cast kinetické energie elektroni pfeméni
na teplo a nepatrna ¢ast na RTG zafeni. Cim vyssi je kinetickd energie elektront, tim
vznikd kvalitngj$i zareni. Zrychleni elektronti se dosahuje vysokym napétim mezi
katodou a anodou. RTG zafeni se $iii pfimocafe a energie zafeni klesa se ¢tvercem

vzdélenosti od zdroje.m

Ke kompenzaci klesajici energie se u kV CBCT vyuziva tzv. bowtie filtrt.

Pro rlizna zorna pole se uziva jiny bowtie filtr.[?
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2.1.4 Field Of Views (FOV)

Nekolimovany svazek, dopadajici na flat-panel detektor, ma v priméru
425 mm. Snimky mohou byt ziskany ze tfi riznych zornych poli (FOV — Field Of
Views) — small (mal¢), medium (stiedni) nebo large (velké). Rozdily mezi FOV jsou
zpusobeny vychylenim od centralni osy paprsku. Tato odchylka je kompenzovana
posunutim detektoru ve sméru nahoru/dolu. Ve small FOV dopadaji paprsky kolmo
na detektor, coz znamend, Ze odchyleni od centrdlni osy paprsku je ve sméru
nahoru/dolu stejny. Dle Johana Renstroma rozdil u pfistroje Elekta Synergy cini
138.4 mm. Small FOV pozice umoznuje rekonstruovat objem az do 270 mm
vV priméru. Zménou na vét§i FOV dochazi k vétsi kompenzaci paprsku, coz ma pii
rotaci kV zobrazovaciho zafizeni za nasledek snimani vétsiho objemu pacienta. Small
FOV se uziva pfi snimani rozsahu mensim nez 270 mm, napf. hlavy a krku. Medium
FOV mize konstruovat snimky do 410 mm Vv priméru, coz je vhodné pro snimani
panve. Pozice large FOV se v praxi nepouziva. Pramér kuzele zafeni dopadajiciho
na detektor je pro vSechny FOV vzdy 425 mm, paprsek se vSak 1isi ve sklonu

v zavislosti na vybraném kolimatoru.!%

Small FOV Large FOV
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==

600 mm

536 mm 1000 mm 536 mm 1000 mm

Obrézek &. 3 Small FOV ilustruje obrazek vlevo a large FOV je na obrazku vpravot”
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Jina literatura uziva pro geometrii akvizice oznaceni full-fan (FF) a half-fan
(HF). Small FOV piiblizn¢ odpovida FF, kdy je maximalni objem pro rekonstrukci
240 mm a vzdalenost mezi rentgenkou a detektorem je 150 cm. FF se stejné jako small
FOV pouziva pii zobrazovani hlavy a krku pacienta. Medium FOV se blizi oznaceni
HF, které se uziva pro ziskavani obrazu oblasti trupu. HF umoznuje rekonstrukci

do velikosti asi 450 mm, vzdélenost rentgenka-detektor je taktéz 150 cm.?

2.1.5 Kolimatory

Pro kazdy FOV jsou konstruovany specifické kolimatory, které se muiZou
vkladat do svazku. Pro jakykoli FOV existuji 3 velikosti, které kolimuji svazek
V podélném sméru, kolimace ve sméru nahoru/dolu je pro vSechny kolimatory stejna
425 mm. Pro kolimaci v podélném sméru se pouzivaji kolimatory znacené 2, 10 nebo
20. Vybér kolimatoru zéalezi na tom, jak Siroky rozsah bude sniman. Vyménou
kolimator se snizuje radiani zatéz pacienta a zaroven se redukuje rozptyl, ktery

. N 1
zhor3uje rozliseni obrazu.'%

2.1.6 Vznik a rekonstrukce obrazu

Na flat-panel detektor dopada RTG zafeni, které je foto-chemicky scintilatorem
(Csl, popk. CsI:Tl) konvertovano na viditelné svétlo a detekovano matici fotodiod.!
Fotodiody pfeméni svétlo na elektricky signal, ktery je zaznamenan matici tranzistort

TFT. Kazdy pixel je poté snimén a pieveden do digitalni formy.[3]

Nejcastéji  pouZivanym algoritmem pro rekonstrukci CBCT obrazl
je ptizptsobeny Feldkamp algoritmus. Feldkamp algoritmus je Vv podstat¢ 3D
prizptisobeni zpétné filtrace uzivané pro fan-beam 2D rekonstrukce. Filtrovani neboli
konvoluce vyuziva ,,jadra® (v angli¢tiné kernel), matematického filtru na data ziskana
jesté pred zpétnou projekci.[S] Feldkamp algoritmus vychazi z filtrované zpétné
projekce (FBP - Filtrated Back-Projection) s, weighting” funkci. Nejdilezitéjsi casti
algoritmu jsou: zakladni projekce bez ,weighting™ faktoru, filtrace a 3D-zpétna

projekce. ,,Weighting* faktor kompenzuje dlouhou drahu fotont, kterou musi urazit
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fotony kvuli velkému uhlu cone-beam svazku od zdroje k objektu. Kompenzace
probiha na urovni jak fan-angle (tzn. uhel, ktery ohrani¢uje Sifi paprsku napii¢
pacientem) a cone-angle (thel definuje Sifi paprsku v podélném sméru). Algoritmus
pozna data, kterd jeSté nebyla pfed rekonstrukci kompenzovana. Projekce jsou fizeny
faddek po ftadku a filtrovani je provedeno pouze v transverzalnim smeéru
u kompenzovanych projekci v kazdém tadku. Filtrace se uskutecnuje pomoci tzv.
ramp-filtru. Filtr odstranuje staticky Sum ve Fourierové prostoru, ktery by se mohl
objevit ve zpétné projekci. V 3D zpétné projekci jsou vsechny projekce linearné
interpolovany v prub&éhu vychyleni roviny Kuréeni intenzity vkazdém voxelu
pro ur¢ity cone-angle. Intenzity vSech téchto voxeld jsou shrnuty a tim je ziskano 3D
zobrazeni. Nevyhodou Feldkamp algoritmu u cone-beam svazku je, Ze Se pii snimani
rozsahlé oblasti (napf. panve) mohou vyskytovat u okraji snimku artefakty. To je
zpusobeno dlouhou drahou fotont pii velkych cone-angles astim spojeny zvySeny
Sum v rekonstruovanych obrazech. ZvySeny Sum je kvuli tomu, Ze ve srovnani s fan-

beam svazkem dosahne detektoru méné fotonda.

Béhem jedné 360° rotace systém ziskd data z celého skenovaného objemu
atojen smirné nizsi kvalitou obrazu ve srovnani s diagnostickym CT. Rotace trva
pfiblizn¢ jednu minutu, béhem které systém ziska piiblizn€ 650 planarnich (2D)
obrazl. Ty jsou nasledné pouzity pro vytvofeni trojrozmérného obrazu. ' v pritbéhu
snimani je kazda desata projekce zobrazena na monitoru. Cas potiebny k rekonstrukci
zavisi na rekonstruk¢nich faktorech (napt. FOV, rozsah snimani, mnozstvi pixelt atd.),
vétSinou vSak trva kolem 3 minut. Celkovy ¢as pro akvizici, rekonstrukci, registraci

a korekei pozice stolu vétsinou nepiesahne 10-ti minut. Sniméani mize byt provedeno

jak ve sméru hodinovych rucicek i v protisméru hodinovych rugicek.”
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2.2 Megavoltazni cone-beam CT (MV CBCT)

U megavoltazniho cone-beam CT (MV CBCT) se pro ziskani snimka uziva
radioterapeutického linearniho urychlovace s energiemi fotona v fadech mega-elektron
volti (MeV).

2.2.1 Konstrukce

MYV zobrazovaci systém se sklada ze standardni 1écebné jednotky (linearniho
urychlovace) a flat-panel detektoru adaptovaného na MV fotony.[G] U linearniho
urychlovac¢e Oncor od firmy Siemens je vzdalenost mezi zdrojem zatfeni a detektorem
145 cm.” Flat-panel detektor o rozmérech 41 x 4lcm je z amorfniho kiemiku,
scintilacni vrstva (GdO2S:Tb) prekryvd snimace svétla a matice tranzistord TFT.
Detektor obsahuje matici 1024 x 1024 TFT. Flat-panel je namontovany na vysuvném

rameni.

2.2.2 Princip

Pro ziskéni snimki metodou MV CBCT se uziva uzivatelem pteddefinovanych
CBCT protokoll s parametry pole (tzn. velikost pole, celkovou dévku, vzdéalenost —
odstup flat-panelu, pocatecni thel atd.). Béhem akvizice se gantry oto¢i o thel 200°
(z 270° do 110°, ve sméru hodinovych rucic¢ek). V kazdém uhlu je potizen jeden
portalovy snimek. Akvizice trva do 45 sekund. Typické rekonstrukce je 256 x 256 x
274 (velikost voxelu 1.1 x 1.1 x 1.0 mm), za¢ina ihned po ziskéni prvniho portadlového

snimku a trva necelé dv€ minuty. (6]
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2.3 Vyhody a nevyhody CBCT

Jednou z vyhod CBCT je moznost ziskani skenu z relativné velké oblasti
zajmu. U kV CBCT lze ziskat obraz az o velikosti 50 ¢cm v transverzalnim fezu
a 25 cm v kraniokaudalnim. Dal§im pozitivem pii pouziti CBCT metody je i nizka
asova narocnost. Cas potiebny k ziskani potiebnych dat se pohybuje v rozmezi 35 —
100 sekund. Vyhodou je také 3D zobrazeni a moznost provedeni okamzité korekce

polohy pacienta pted ozarenim.

Naopak negativem je niz§i kvalita obrazu oproti referencnim snimkim
z planovaciho CT. VySetieni je spojeno se zvySenim radiacni zatéze pacienta.[14]
Efektivni divka z jednoho skenu panve kV CBCT (XVI) pfi nastaveni 120 kV,

1040 mAs, 360° a Sifce skenu 14 cm je 4,8 AR

2.4 Korekce chyb

Snimky ziskané z CBCT se porovnavaji s referen¢nimi snimky z planovaciho
CT a vyhodnocuije se velikost a smér odchylek.™ Porovnani mize byt v XVI softwaru
provedeno tfemi zpusoby. V klinické praxi se nejCastéji uziva porovnani, kdy

[y jiné literatuie clipbox[14]) personal

V nastavené oblasti zajmu (tzv. clickbox
vybere vhodny algoritmus, ktery provede porovnani automaticky. Algoritmus miize
byt zaloZen na porovnani vysokych denzit (oznacovano jako ,,Bone* porovnani) uvniti
clickboxu nebo na ,,greyscale (v piekladu stupeni, odstin Sedi) porovnani. ,,Bone*
(v Cestiné kost) porovnani srovnava pouze tkan, ktera ma denzitu 1,5 nasobek vody.
»Qareyscale® porovnani neuziva clickboxtl, pfi srovnani uziva vSech ¢asti obrazu, coz
zabere vice Casu. Ttetim zpusobem je porovndni ruc¢ni ve tfech rovinach.%, kdy
odchylky vyhodnocuje personal. Obecné plati, Ze manudlni porovnani personalem

byva ptesnéjsi, ale na druhou stranu trva déle.M!
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Prakticka ¢ast

Uvod

Diky rozvoji novych technik v radioterapii, které zvysSuji davku smétujici
do nadoru (IMRT) je tieba vice kontrolovat béhem 1é¢ebného procesu umisténi nadoru
v téle. Aby nedochazelo k poddavkovani nadoru, nebo naopak Kk pieexponovani
okolnich tkani (v€etné rizikovych organtl). K tomuto ucelu slouzi IGRT. Nejcastéji

uzivanou metodou IGRT je cone-beam CT.
Za cile prace jsem si stanovila:

1. Zjistit a porovnat aritmetické priméry u onkologického onemocnéni prostaty

a gynekologickymi nadory ve tiech rovinach

2. Zjistit a porovnat distribuci odchylek u nadorti prostaty a gynekologickych

nadoru

Vyzkumné Setfeni jsem provadéla na Onkologické klinice Fakultni nemocnice
Olomouc na ozatovaci Elekta Synergy se zabudovanym kV CBCT. Zaméfila jsem
se na pacienty s diagndézou nador prostaty a pacientky s gynekologickymi nadory.
Ve FN Olomouc se snima kV CBCT jednou tydné. Do vyhodnocovanych dat jsem
nezapocitala odchylky z CBCT provedeného pied prvnim ozafenim kvuli zkresleni

informaci.

Pacient je nastaven do ozafované polohy, podle nakreslenych znacek a lasert.
U nadoru v oblasti panve je fixovan ve spravné poloze pomickami. Ve FN Olomouc
se pouzivaji pomicky s nazvem WIngSTEP (kdy jsou ruce umistény nad hlavou)
a ProSTEP (coz je podlozka pod dolni koncetiny, sklada se z klinu pod kolena a fixace
pro chodidla). U pomticky ProSTEP je mozna variabilita pozic — A, B a C pod koleny,
vzdalenost od kolen po paty je oznacena pismeny od A po Q. Tato poloha je stejna

jako na planovacim CT.
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Obrazy oblasti panve pomoci CBCT jsou ve FN Olomouc ziskavany v medium
FOV. Do svazku jsou vkladany filtr F1 a kolimator M20. Hodnoty expozice jsou pro
oblast panve nastaveny na: napéti o velikosti 120kV, nomindlni skenovaci davka
je 18,5 mGy a celkové elektrické mnozstvi je 1040 mAs. Poté je spusténa akvizice.
Po ziskani snimkt je provedena korekce. Ve FN Olomouc se uziva postup,
ze obsluhujici personal nejprve provede korekci ruéné a potom ,,Bone* porovnani.
Po schvaleni korekce lékafem software vypocitd odchylky ve tfech rovinach
(v lateralni, longitudinalni, vertikalni) a zaroven urc¢i i smér odchylky. Ptiklad takové
korekce je zobrazen na obrazku ¢. 4. Poté se provede korekce odchylka posunem stolu

do spravné pozice, v ptipad¢ potieby dojde k ptekresleni Car na pacientovi.

Obréazek ¢. 4 Korekce chyb IGRT metodou v oblasti malé panve (zeleny podklad tvoii aktualni
snimky ziskané kV CBCT a svétle fialové jsou referencni snimky z planovaciho CT)*4

Shce 201 of 410 ) Shee 2S5 0r 410

RS IRRY Reference Preset

Position Erree Table Correction
Translaton (cm)  Rotation (dg) em)

i e Lateral 0.0

e FF Longitudinal 0.69

= P Vertical -0.48
........... Zek —

Metodika

Retrospektivné jsem vyhodnocovala odchylky z provedeného kV cone-beam

CT u muza s onkologickym onemocnénim prostaty a Zen s gynekologickymi nadory,
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lécenych na Onkologické klinice FN Olomouc v obdobi ¢erven 2010 — leden 2011.
Celkem jsem shromazdila data od 10 pacientd s karcinomem prostaty a 5 pacientek
s gynekologickymi nadory. U muza bylo provedeno dohromady 213 korekci a u Zen

celkem 75 korekci ve tfech rovinach.

Tabulka ¢. 1: Korekce chyb u pacientky s gynekologickym nadorem

Localization Trend Review (Beam) - RoCis:

Course: 1 Status: Inactive 4 :
Site Name: CO: panev Source: _Cancel
Patient Orientation: Head In, Supine -
Site / Image List
Sts [ Description p Shi : gi q 3 g . Graphs
C0: panev
Portal: 2-04 - 2-04 9/13/210[12221 PM|  Sup 0.0 Lft 0.0
H — Third Party: XVI - pelvis | 9/13/2010{1210PM |  Sup 0.0 Lft 00| &nt| 00
H — Third Party: XV| - pelvis | 9/23/2010| 354 PM| Sup 0.3 Lt 06| ant| 08 11
H Third Party: XV - pelvis | 9/30/2010| 411 PM| Sup 04| Rht 06| ant| 06 0.3
H = Third Party: XV| - pelvis | 10/07/2010| 4:14 PM Inf 03| Rht 08| ant| 04 1.0
H Third Party: XV - pelvis | 10/15/2010| 3:03 PM Inf 0.2| Rht 06| &nt| 08 11
H — Third Party: XVI - pelvis | 10/22/2010| 2:48PM| Sup 0.3 Lt 03| ant| 02 05
INVIVO
Localization Offset [Beam)
- L Current (cm) Additional {crn) New (cm)
Superior/Inferior: 0.0 v 0.0 Superior[ 0.0
Right/Left 00 Left ][ 0D 3
Anterior/Posterior: 0.0 [Anterior Ki| 00 GG [

Hodnoty z longitudinalni roviny jsou v tabulce zaznamenany ve sloupci S/l
(Superior/Inferior), lateralni rovina pak v sloupci L/R (Left/Right) a ve sloupci A/P
(Anterior//Posterior) jsou zapsany hodnoty z roviny vertikalni. Hodnoty pted kterymi
je zkratka Sup, Lft nebo Ant oznacuji smér korekce a v grafu nabyvaji kladna cisla.
Naopak zkratky Inf a Rht oznacuji smér korekce v ,,minusovych hodnotach. Vsechny
hodnoty jsou uvedeny v centimetrech. Radky udavaji ¢asovy tdaj, kdy bylo kV CBCT

ziskano.
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Graf ¢. 1: Znazornéni korekci chyb u pacientky s gynekologickym nadorem v pribéhu

radioterapie
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V grafu ¢. osa x znazoriiuje Gasové udaje a osa y &iselné hodnoty korekci. Udaj
uvedeny z prvniho CBCT, tedy z 13.9.2010 znazoriiuje hodnotu odchylky 0, coz plati
pro vSechny tii grafy. Prvni graf shora znazoriiuje rovinu longitudinalni s hodnotami
odchylek +0,3 cm ze dne 23.9., o tyden pozd¢ji nabyla odchylka hodnoty +0,4 cm, dne
7.10. bylo namé&feno —0,3, 15.10. pak hodnota —0,2 a dne 22.10. +0,3. Prostiedni graf
poskytuje informace o roviné lateralni shodnotami z 23.9. +0,6, dale 30.9. -0,6,
0 tyden pozdéji —0,9, ze dne 15.10. byl ziskan udaj —0,6, 22.10. pak +0,3. Posledni
graf popisuje rovinu vertikdlni s naméfenymi hodnotami v tomto poradi: +0,9; +0,6;

+0,4; +0,9 a +0,2.

Vysledky

Vysledky jsem zpracovala do tabulek a grafi. Vypocitala jsem aritmeticky
prumér, smérodatnou odchylku, absolutni a relativni Cetnosti ve tfech rovinach (zvIast
pro nadory prostaty a gynekologické nadory). V tabulce ¢. 2 jsem uvedla maximalni

odchylku a median. Komentafe jsou uvedeny pod grafy.
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Tabulka €. 2: Znazornéni aritmetického priméru a smérodatné odchylky

Ar°1tn3et1cky Smérodatna odchylka
prumér (cm)
lateralni 0,28 0,243
Nadory prostaty | longitudinalni 0,22 0,219
vertikalni 0,25 0,213
o lateralni 0,37 0,282
Gynekologicke 00 it dinglni 0,28 0,188
nadory -

vertikalni 0,36 0,293

Graf ¢. 2: Porovnani aritmetickych praimérti odchylek u nadort prostaty a gynekologickych

nadoru

0,4
0,3
0,2 B nadory prostaty
B gynekolog. nadory
0,1 +
0 -
laterdlni longitudinalni vertikalni

U nadord prostaty jsem vypocitala aritmeticky prumér (AP) v laterdlni roviné
0,26 cm, v longitudinalni pak 0,22 cm a ve vertikalni roviné AP nabyva hodnoty 0,25
hodnoty dosahla ve vertikdlnim sméru a to 0,213. V longitudindlni jsem vypocitala
hodnotu 0,219. U gynekologickych nadord je AP v lateralni roviné 0,37 cm,
longitudinalni 0,25 cm a ve vertikalni 0,36 cm. Smérodatna odchylka nabyvala hodnot

0,282; 0,188; 0,293 v poradi lateralni rovina, longitudinalni a vertikalni.
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Tabulka ¢. 3: Znazornéni maximalni odchylky a medianu

Maximum | Median

(cm) (cm)

lateralni 1,0 0,2

Nadory prostaty longitudinalni 0,8 0,2
vertikalni 0,8 0,2

o lateralni 1,0 0,4
Gynel,{OIOgICke longitudinalni 0,7 0,3

nadory

vertikalni 0,9 0,3

Graf ¢. 3: Porovnani maximalnich odchylek nadori prostaty a gynekologickych nadort

1,0 +
0,5 W nadory prostaty
H gynekolog. nadory
0,0 -
laterdlni longitudinalni vertikalni

Maximalni odchylky u nadorovych onemocnéni prostaty byly v lateralni roviné
1cm a 0,8 cm v longitudindlnim a vertikdlnim sméru. U gynekologickych nadort byla
nejvyssi odchylka naméfena ve vertikdlni roviné a to 0,9 cm, 1 cm V lateralni roviné
anejmensi 0,7 cm v roviné longitudinalni. Median byl u nadorti prostaty ve vsech
ttech rovinach stejny 0,2 cm. U gynekologickych nadorti byl shodny 0,3 cm ve sméru

vertikalnim a longitudinalnim, ve sméru lateralnim pak 0,4 cm.
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Tabulka ¢. 4: Distribuce odchylek u nadort prostaty

Absolutni ¢etnost | Relativni Cetnost
odchylky < 0,3 cm 125 58,7%
0,3< odchylky <0,5 49 23,0%
odchylky > 0,5 cm 39 18,3%
Celkem 213 100,0%

Graf €. 4: Distribuce odchylek u nadori prostaty
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0,3<odchylky <0,5 odchylky20,5cm

Z celkového poctu 213 korekci u nadorti prostaty bylo v intervalu <0;0,3)
125 korekci (coz ¢ini 58,7% z celkového poctu). Vintervalu <0,3;0,5) jsem
zaznamenala 49 odchylek (23%). Odchylek vétSich nebo rovnych 0,5 cm jsem
evidovala 39, tedy 18,3%.

Tabulka €. 5: Distribuce odchylek u gynekologickych nadort

Absolutni ¢etnost | Relativni Cetnost
odchylky < 0,3 cm 29 38,7%
0,3< odchylky <0,5 25 33,3%
odchylky > 0,5 cm 21 28,0%
Celkem 75 100,0%
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Graf ¢. 5: Distribuce odchylek u gynekologickych nadort

Distribuce odchylek u gynekolog. nadoru

35

odchylky <0,3 cm 0,3<odchylky <0,5 odchylky 20,5 cm

U gynekologickych nadorti jsem zaznamenala celkem 75 korekci. Odchylek
mensich nez 0,3 cm bylo 29 (tzn. 38,7%). V intervalu <0,3;0,5) byla absolutni ¢etnost
25 a relativni Cetnost 33,3%. Zbylych 21 korekci (28%) dosahovalo hodnoty vyssi

nebo rovné 0,5 cm.

Diskuze

Z vyse uvedenych vysledki vyplyva, Ze aritmeticky pramér ¢iselnych hodnot
korekei byl u Zen lécenych s gynekologickymi nadory vyssi ve vSech tfech rovinach
V porovnani s pacienty s nadory prostaty. Smérodatna odchylka byla u zen nizsi pouze
v longitudinalni roviné. Tento fakt mize byt zpisobeny mensim poctem vybranych
pacientek pro mé vyzkumné Setfeni. Maximalni odchylka u obou onkologickych
onemocnéni byla v lateralni rovin¢ shodna 1 cm, v ostatnich rovinach byl rozdil max.
odchylek nepatrny. Ciselné hodnoty medidanu opét svédeily v neprospéch
gynekologickych nadort. U muzl byl medidn pro vSechny roviny stejny 0,2 cm, u Zen
byl vy$si — v laterdlni roviné 0,4 cm, ve vertikdlni a longitudindlni roviné¢ shodné

0,3cm.
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Pribéh distribuce odchylek je vSak u gynekolog. nadort i u nador prostaty

vvvvv

nizsi absolutni 1 relativni cetnost v zadanych intervalech.
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ZAVER

Tato prace se zabyvala metodami, kterymi lze zjistit odchylky v nastaveni
pacienta od referen¢niho nastaveni pii procesu planovani. Diky IMRT a IGRT
je mozné docilit zvySeni davky pouze v nadoru pii maximalnim Setfeni okolnich
organt. Prvni kapitola je vénovana stru¢nému vyvoji verifikaénich metod v radiac¢ni
onkologii, ve zbylé ¢asti kapitoly se zaméfuji na metody IMRT a IGRT. Dalsi kapitola
pojedndva o metodé, kterou lze chyby pii nastaveni pacienta pied ozafenim
diagnostikovat. Cone-beam CT lze rozd¢lit podle energie fotont, které se k ziskani
snimku pouzivaji. Je zde popsana konstrukce cone-beam CT a stru¢ny popis vzniku
obrazu. V této casti popisuji I postup ziskani ¢iselnych hodnot korekce po ziskani

snimku.

V druhé c¢asti jsem retrospektivné hodnotila a porovnavala korekce u vybranych
0sob ze souboru pacientii lé¢enych sonemocnénim nador prostaty a pacientek
s gynekologickymi nadory. Vyzkumné Setfeni jsem provadéla na Onkologické klinice
Fakultni nemocnice Olomouc. Hodnoty aritmetického priméru, maximalni odchylky,
medianu i smérodatné odchylky (s vyjimkou longitudinalni roviny) vychazely 1épe pro
nadory prostaty. OvSem pro ob€ onemocnéni plati nepiima umeéra mezi velikosti
odchylky a absolutni i relativni ¢etnosti, tedy vzristajici hodnota odchylky znamena

niz8i absolutni i relativni ¢etnost v zadanych intervalech.
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Computer tomography / vypocetni tomografie
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Digitally reconstructed radiograph / digitdlné rekonstruovany

rentgenovy snimek

Electronic Portal Image Device / elektronicky portalovy

zobrazovaci systém

Filtrated Back-Projection / filtrovana zpétna projekce
full-fan

Field Of Views / zorné pole

objem nadoru

half-fan

Image-guided radiation therapy / radioterapie fizena obrazem

Intensity-modulated  radiation ~ therapy /  radioterapie

s modulovanou intenzitou

kilovoltazni cone-beam CT

Multileaf collimator / mnoholistovy kolimator
megavoltazni cone-beam CT

On-Board Imager

planovaci cilovy objem

X-ray Volumetric Imaging System
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