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Sazetak

U planiranju radiokirurgije mozga Leksellovim gama nozem koristi se racunalni
sustav za izracun i optimizaciju apsorbirane doze. Najcesce koristeni algoritam u sus-
tavu za planiranje terapije Leksell GammaPlan (LGP, Elekta AB, Stockholm, Svedska)
je TMR 10 (Elekta AB, Stockholm, Svedska), temeljen na omjeru tkivo-maksimum.
On pretpostavlja da je gustoca tkiva ekvivalentna gusto¢i vode te da su sastav i
gustoca svih tkiva homogeni. U neposrednoj blizini heterogenih struktura, predana
apsorbirana doza i doza koju je izracunao TMR 10 algoritam mogu se znatno razli-
kovati. Uz TMR 10 algoritam dostupan je i konvolucijski algoritam. On konvoluira
funkcije koje opisuju kako se energija prenosi iz primarnog fotonskog snopa na se-
kundarne elektrone sa funkcijama koje opisuju kako se ta energija dalje prenosi u
tkivo. Time se uzimaju u obzir razlike medu tkivima. U ovom radu proveli smo do-
zimetrijsku provjeru to¢nosti konvolucijskog algoritma za jednostavne jednoizocen-
tricke raspodjele doze Leksellovog gama noza, uz pretpostavku da se njime tocnije
racuna apsorbirana doza u odnosu na TMR 10 algoritam. Za provjeru su koristeni ra-
diokromski film GAFChromic EBT3 (Ashland Advanced Materials, Bridgewater, New
Jersey, SAD), ionizacijske komore Semiflex TM31010 i PinPoint3D TM31022 (PTW,
Freiburg, Njemacka) i silicijski detektor Diode E (PTW, Freiburg, Njemacka).

Rezultati ovog rada ne podrzavaju pretpostavku da konvolucijski algoritam toc¢nije
racuna apsorbiranu dozu od TMR 10 algoritma za ciljne volumene u srediStu mozga.
TMR 10 algoritam daje rezultate unutar 2.1% od eksperimentalnih vrijednosti, ¢ime
daje tocnije rezultate od konvolucijskog algoritma za ve¢inu mjernih tocaka, ¢ija su
odstupanja do 3.1%. Konvolucijski algoritam sustavno podcjenjuje apsorbiranu dozu.
Sve racunalno odredene raspodjele doze i izlazni faktori su u odlicnom slaganju s re-
ferentnim vrijednostima.

Kljucne rijeci: Leksellov gama noz, TMR 10 algoritam, konvolucijski algoritam



Dosimetry Verification of the Convolution
Algorithm for Calculation of the Absorbed Dose
in Leksell Gamma Knife Brain Radiosurgery

Abstract

In the planning process of Leksell Gamma Knife brain radiosurgery a treatment plan-
ning system is used for the calculation and optimization of the absorbed dose. The
most commonly used algorithm in Leksell Gamma Plan treatment planning (LGP,
Elekta AB, Stockholm, Sweden) system is the TMR 10 algorithm (Elekta AB, Stock-
holm, Sweden), based on the tissue maximum ratio. It assumes tissue-water equiva-
lency along with the homogeneity of tissue composition and density. Near hetero-
geneous structures, the dose delivered to the target volume and the dose calculated
by the TMR 10 Algorithm can differ significantly. The convolution algorithm is ava-
ilable alongside the TMR 10 algorithm. It convolves functions describing the energy
transfer between the primary photon beam and the secondary electrons with functi-
ons describing how that energy is further distributed in tissue. That way it accounts
for the differences between tissues. This study aimed to verify the convolution al-
gorithm’s accuracy for simple mono-isocentric dose distributions of Leksell Gamma
Knife under the assumption that it might perform more accurately than the TMR
10 algorithm in the absorbed dose calculation. The detectors used were the GAF-
Chromic EBT3 radiochromic film (Ashland Advanced Materials, Bridgewater, New
Jersey, USA), the Semiflex TM31010 and the PinPoint3D TM31022 cylindrical ioni-
zation chambers (PTW, Freiburg, Germany) and the Diode E silicon detector (PTW,
Freiburg, Germany).

The results of this study do not support the hypothesis that the convolution algo-
rithm performs better than the TMR 10 algorithm in calculation of the absorbed dose
for the mid-brain locations of interest. The TMR 10 algorithm performs within 2.1%
or less relative to the experimental values, yielding more accurate results than the
convolution algorithm for most measurement points, which differ up to 3.1%. The
convolution algorithm systematically underestimated the absorbed dose. All output
factors and dose profiles calculated with both algorithms were in excellent agreement

with reference values.
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1 Uvod

Leksellov gama noz koristi 192 uska konusna fotonska snopa srednje energije 1.25
MeV nastalih nakon beta raspada radioaktivnih jezgara izvora Co za ozracivanje
malih intrakranijalnih tumora jednokratnom visokom dozom ioniziraju¢eg zracenja
(do 140 Gy). Snopovi se sijeku u jednoj tocki, izocentru, i postizu priblizno sfernu
raspodjelu apsorbirane doze zracenja. Klinicke raspodjele doze su viseizocentricke
te se za planiranje radiokirurskog postupka koristi racunalni sustav za izracun i op-
timizaciju apsorbirane doze (engl. treatment planning system, TPS) Leksell Gamma
Plan LGP (Elekta AB, Stockholm, Svedska). Izraéun apsorbirane doze moguc je s dva
racunalna algoritma.

Standardno se koristi algoritam temeljen na omjeru doza tkivo-maksimum, tzv.
TMR 10 (engl. tissue maximum ratio) algoritam. On pretpostavlja da je gustoca svih
tkiva jednaka gustoci vode, te da su sastav i gustoca tkiva homogeni. Za izracun
koriste se dubina u tkivu, zakon obrnutog kvadrata, gusenje (atenuacija) fotonskog
snopa u vodi, izlazni faktori, profili doze, te eksperimentalno odredena apsorbirana
doza u vodi u referentnim uvjetima. Izracun apsorbirane doze je tocniji ako je ciljni
volumen okruzen mekim tkivom. Blizu kosti ili zracne Supljine (sinusa) odstupanje
izraCunate apsorbirane doze od stvarne moze iznositi do 15%. [1,2]

Alternativno se u izracunu doze moze Koristiti konvolucijski algoritam. TERMA
(engl. total energy released per unit of mass), raspodjela ukupne energije po jedinici
mase prenesene iz primarnog fotonskog snopa na sekundarne elektrone, konvoluira
se s funkcijama koje opisuju kako se ta energija raspodjeljuje u tkivo sekundarnim
nabijenim Cesticama. One su ovisne o elektronskoj gustoci tkiva dobivenoj iz Houn-
sfieldovih jedinica (engl. Hounsfield unit, HU). Hounsfieldove jedinice odreduju se
racunalnom tomografijom (engl. computed tomography, CT) te su direktno proporci-
onalne elektronskoj gustoci tkiva (engl. electron density, ED). Time se uzima u obzir
heterogena struktura tkiva. Zbog toga ocekujemo da ¢e apsorbirana doza izracunata
konvolucijskim algoritmom biti bliza stvarnoj dozi u odnosu na dozu izracunatu TMR
algoritmom.

Cilj rada bio je provesti dozimetrijsku provjeru konvolucijskog algoritma LGP sus-
tava za planiranje te napraviti usporedbu s TMR 10 algoritmom. Hounsfieldove jedi-

nice dobivaju se skeniranjem CT-ED fantoma s razli¢itim umecima poznatih gustoca



tkiva te se dobiva CT-ED krivulja. Vrijednosti dobivene konvolucijskim algoritmom
usporeduju se s eksperimentalno dobivenim vrijednostima apsorbirane doze, izlaznih
faktora i profila doze. Mjerenja se provode ionizacijskim komorama i radiokromskim
filmovima u sfernim fantomima razli¢ite gustoce i antropomorfnom fantomu hetero-

gene gustoce ekvivalentne tkivu.



2 Medudjelovanje fotona i elektrona s materijom

Ionizirajuce zracenje dijelimo na indirektno i direktno. Indirektno ionizirajuce
zracenje su fotoni i neutroni, dok direktno ionizirajuce zracenje obuhvaca elektrone,
protone i teske nabijene cCestice.

Fotoni energiju gube tako da prvo medudjeluju s vezanim elektronima u materiji,
a zatim elektroni proizvedeni medudjelovanjem medudjeluju s ostalim elektronima
u materiji kroz koju fotoni prolaze. Pojedini foton moze prije¢i znacajne udalje-
nosti (srednji slobodni put) prije nego sto medudjeluje s materijom. Na energijama
snopa koje se koriste u radioterapiji, najznacajniji doprinosi medudjelovanju fotona s
materijom su fotoelektri¢ni ucinak, Comptonovo rasprsenje i stvaranje para elektron-

pozitron.
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Slika 2.1: Podrugja relativne predominacije nacina medudjelovanja fotona i materije
u ovisnosti o energiji fotona i atomskom broju materije. [3]

Prilikom fotoelektricnog uc¢inka, upadni foton energije vece od energije vezanja
elektrona predaje energiju orbitalnom elektronu. Elektron se oslobodi s kinetickom
energijom jednakom razlici energije upadnog fotona i energije vezanja,

. Ukoliko foton izbaci elektron iz nize ljuske, na njegovo mjesto prelazi elektron
iz vise ljuske. Pritom atom emitira foton energije jednake razlici dvaju energijskih
stanja, tzv. karakteristicno rendgensko zracenje. Alternativno, prilikom prijelaza u

nize stanje umjesto fotona moze doc¢i do izbacivanja jos jednog elektrona. Njega
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nazivamo Augerov elektron i njegova kineticka energija odgovara razlici energije
prijelaza izmedu ljusaka i energije vezanja tog elektrona.

Za energije zracenja koje se koriste u radioterapiji, dominantni nacin
medudjelovanja je Comptonovo rasprsenje. Na energijama fotonskog snopa gama
noza to je i jedino bitno medudjelovanje u mekom tkivu. Upadni foton se rasprsi
na elektronu iz vanjske ljuske. Budu¢i da je energija vezanja elektrona zanemariva
u odnosu na energiju upadnog fotona, mozemo ga smatrati slobodnim. Foton gubi
dio energije na izbaceni elektron. Prema zakonima ocuvanja energije i kolicine giba-
nja, promjena valne duljine fotona iznosi A\ = m%c(l — cos#), gdje je h Planckova
konstanta, m. masa elektrona, ¢ brzina svjetlosti i # kut izmedu smjera upadnog i
rasprsenog fotona.

Ukoliko je energija upadnog fotona veca od sume mase elektrona i pozitrona
(2m.c® = 1.022 MeV), moze doéi do stvaranja para elektron-pozitron. Upadni foton
prolaskom vrlo blizu jezgre medudjeluje s njezinim Coulombovim poljem i nastaje
par elektron-pozitron ukupne kineticke energije E, — 2m.c?. Pozitron gubi energiju
u nizu sudara nakon Cega se anihilira s elektronom. Pritom dolazi do emisije dvaju
fotona energije 0.511 MeV pod medusobnim kutom od priblizno 180°.

Gusenje (atenuaciju) fotonskog snopa mozemo opisati intenzitetom snopa u ovis-

nosti o debljini materijala z,

I(z) = I(0)e rw2)z (2.1)

gdje je I(0) intenzitet upadnog snopa, p(hv, Z) linearni koeficijent gusenja u ovisnosti

o energiji fotona hr i atomskom broju materije Z. Linearni koeficijent gusenja ovisi

o gustoci materije te se stoga koristi i maseni koeficijent gusenja p,,, dan s . = ppi,.
Za danu energiju fotona hv i atomski broj materije Z, maseni koeficijent gusenja

mozemo zapisati kao sumu koeficijenata za svaki pojedini nacin medudjelovanja

Um = Tm + Ocm + Em, (2-2)

gdje je 7,,, maseni koeficijent gusenja za fotoelektri¢ni uc¢inak, o¢,, za Comptonovo
rasprsenje i k,, za stvaranje para elektron-pozitron. 7, je proporcionalan sa (Z/hv)3,
ocm NE OVisi 0 Z, a k,, je proporcionalan sa Z.

Vjerojatnost da ce foton medudjelovati s materijom na pojedini nacin ovisi o nje-



govoj energiji i atomskom broju materije. Na niskim energijama dominira fotoelek-
tricni ucinak, na srednjima Comptonovo rasprsenje, a na visim energijama je domi-
nantno stvaranje para elektron-pozitron.

Sekundarni elektroni, elektroni izbaceni navedenim procesima s fotonom, kulon-
ski medudjeluju s orbitalnim elektronima i atomskim jezgrama. Energiju gube su-
darima ili radijativno. Sudari mogu biti elasti¢ni ili neelasti¢ni. Prilikom elasti¢cnih
sudara dolazi samo do promjene smjera. Kod neelasticnih dio energije se prenosi na
orbitalni elektron ili gubi zako¢nim zraCenjem.

Nacin na koji ¢e elektron medudjelovati s materijom ovisi o polumjeru atoma
i okomite udaljenosti izmedu smjera gibanja elektrona i jezgre, zvanom parametar
sudara . Za dogodit ¢e se meki sudar s atomom i tek mala koli¢ina energije
Ce se prenijeti na orbitalne elektrone. Za dolazi do tvrdog sudara s orbitalnim
elektronom i znacajan udio energije se moze prenijeti na orbitalni elektron. Za

elektron gubi energiju zako¢nim zracenjem. Emitirani foton moze imati energiju
u rasponu od 0 do kineti¢ke energije upadnog elektrona. Sto elektron blize prode

jezgri, energija zakocnog zracenja raste.
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Slika 2.2: Masena sudarna, masena radijativna i ukupna masena energijska zaus-
tavna snaga u vodi u ovisnosti o energiji elektrona. [6]



Gubitak energije elektrona opisuje se zaustavnom snagom. Ukupna masena ener-
gijska zaustavna snaga ot Opisuje gubitak kineticke energije elektrona po

prijedenoj udaljenosti ,

ot 3 (2.3)

gdje je gustoca materije kroz koju cestica prolazi. Ukupna masena energijska za-
ustavna snaga moze se razdvojiti na masenu sudarnu zaustavnu snagu col 1 Ma-
senu radijativnu zaustavnu snagu rad, tako da je tot col rad- Na
energijama elektrona u klinickim radioterapijskim slucajevima, ona se dominantno
gubi sudarnim procesima. Radijativni gubitak energije raste s porastom energije
upadnog elektrona i atomskog broja materije, ali je gotovo zanemariv u materija-

lima slicnim mekom tkivu za elektrone energije manje od 10 MeV.



3 Gama noz

Slika 3.1: Gama noz sa prikazanim osima uredaja [7].

Leksellov gama noz je uredaj za intrakranijalnu radiokirurgiju koji se upotrebljava
u neurokirurgiji (radiokirurgiji) za lijeCenje tumora mozga i drugih benignih intra-
kranijalnih tvorbi. Uredaj sadrzi 192 radioaktivna izvora Co (gama emisija fotona
energije 1.17 i 1.33 MeV) koji su rasporedeni na plastu krnjeg stosca, ukupne ak-
tivnosti 200 TBq na dan instalacije uredaja. Nedostatak zracenja ciljnog volumena
jednim poljem je, izmedu ostaloga, to Sto se maksimum apsorbirane doze postize
vrlo blizu (0.5 cm) povrsine na koju snop upada, pa je nemoguce predati dozu na
vece dubine, a da ona ne bude prevelika uz povrsinu. Buduci da to nije pogodno za
lijecenje tumora koji se nalaze dublje u tkivu, koristi se velik broj snopova fotona koji
se sijeku u izocentru, a imaju razlicita mjesta i smjerove ulaska u tkivo. To rezultira

velikom dozom zracenja u izocentru s vrlo strmim padom doze van tog podrucja.

a3Co (5.26y)
B-(Emgx:0.32 MEV},QQ +%

B 250 2
(Epmox=148 MeV), =
0.1% (117 MeV) 3

[+ 4]
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28N'
Slika 3.2: Dijagram radioaktivhog raspada Co [4].

Snopove oblikuju konusni kolimatori, a njihove sredisnje osi sijeku se u jednoj
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tocki koju nazivamo izocentar. Kolimatori oblikuju superponirane snopove gama
zraCenja na promjere priblizno sfernih polja zracenja od 4 mm, 8 mm i 16 mm u
izocentru. Izvori su rasporedeni u 8 sektora (24 izvora po sektoru), a svaki sektor
ima zasebne postavke kolimatora. Time se mogu posti¢i razni oblici raspodjela ap-
sorbirane doze zracenja. Obi¢no se za jedan tumor superponiraju visSeizocentricke
raspodjele doza kako bi Zeljena izodozna linija obuhvatila ono $to smatramo ciljnim
volumenom.

Tocna lokalizacija ciljnog volumena provodi se oslikavanjem nuklearnom mag-
netskom rezonancijom (MR). Na glavu pacijenta fiksira se stereotakticki okvir od
titanija na koji se stavi plasti¢ni nastavak s kanalima ispunjenim otopinom modre
galice. Modra galica je paramagneticna, te se kanali ispunjeni modrom galicom vide
na nizu (transverzalnih/transaksijalnih) slika MR-a. Oni sluze za pridjeljivanje kar-
tezijevog koordinatnog sustava mozgu pacijenta. Gama noz uredaj sadrzi Supljinu
u koju se smjesta glava pacijenta kod zracenja, gdje se nalazi i polozaj izocentra
zracenja. Pacijent se preko titanijevog okvira fiksira na stol uredaja, koji je pomican
uz submilimetarsku to¢nost. Prije pocetka radiokirurskog postupka, polozaj pacijenta
provjerava se racunalnom tomografijom konusnog snopa (engl. cone beam computed
tomography, CBCT) koja se nalazi u sklopu gama noza te po potrebi korigira kako bi
se osigurala submilimetarska to¢nost u namjestanju pacijenta u polozaj za radioki-
rurski postupak.

Strmi pad doze zraCenja i geometrijska tocnost lokalizacije ciljnog volumena
omogucuju postizanje velike tumoricidne doze u ciljnom volumenu i male doze na
okolnom zdravom tkivu uz postedu rizi¢nih organa. Gama noz se uglavnom koristi

za lijeCenje tumora koji polozajem nisu dostupni za kirurgiju.



Slika 3.3: Poprecni presjek gama noza s prikazom sjecista snopova (lijevo) i uredaja

(desno). [4]

4 Dozimetrija ionizirajuceg zraCenja

4.1 Dozimetrijske veliine i jedinice (od vaznosti u radioterapiji)

Jednoenergijski snopovi Cestica opisuju se tokom cestica

d
I (4.1

gdje je d broj upadnih cestica na sferu poprecnog presjeka d . Tok energije

definiran je kao upadna energija d na sferu poprecnog presjeka d

d
-— 2
. (4.2)
Tok cestica i tok energije medusobno su povezani izrazom
d
- .3
: (4.3)

gdje je  energija Cestice. Brzina toka energije, koja se takoder naziva intenzitet,
definirana je kao promjena toka energije u jedinici vremena,
d

T (4.4)

Indirektno ioniziraju¢e zracenje moze se opisati kinetickom energijom prenese-
nom po jedinci mase (engl. kinetic energy released per unit mass, kerma), koja opisuje

srednju energiju koju indirektno ionizirajuce zracenje prenese direktno ioniziraju¢em
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zracenju, npr. energija koju fotoni prenesu elektronima u mediju. Definirana je kao
srednja prenesena energijad  po jedinici mased |,
d

a1 (4.5)

Kerma jednoenergijskog fotonskog snopa moze se zapisati kao umnozak toka energija

i masenog energijskog koeficijenta prijenosa

— (4.6)

Za viseenergijske snopove koriste se maseni energijski koeficijenti prijenosa usred-
njeni preko spektra energija kako bi se dobila ukupna kerma.

Dimenzija kerme je J/kg te se uvodi nova jedinica, grej, tako da vrijedi 1 Gy = 1
J/kg. Bududi da nabijene cestice energiju predaju duz svoje putanje, mjesto prijenosa
energije opisano kermom opcenito se razlikuje od mjesta gdje sekundarne cestice
energiju prenesu materiji. Takav prijenos energije obuhvaca apsorbirana doza. Defi-
nirana je kao srednja energija koju zracenje preda materiji mase unutar konacnog
volumena . Odnosi se i na indirektno i direktno ioniziraju¢e zracenje. Predana
energija je razlika energije nabijenih i nenabijenih Cestica koja ulazi u volumen i
energije koja iz njega izlazi. Mjerna jedinica je takoder Gy.

U slucaju kada snop fotona iz zraka ili vakuuma pada na povrsinu nekog drugog
sredstva, kermu mozemo razdvojiti na radijativnu i sudarnu. Odnos sudarne kerme

i apsorbirane doze dan je omjerom

— (4.7)

u slucaju kada postoji ravnoteza nabijenih cestica, kada u prosjeku za svaku
nabijenu cesticu koja izade iz nekog volumena u njega ude identicna Cestica jednake
energije. Na povrsini materije dolazi do nakupljanja nabijenih cestica, dok se zbog
gusenja broj fotona s dubinom smanjuje. Apsorbirana doza postize maksimum blizu
povrsine, na dubini , te tamo vrijedi . Na dubinama prije maksimuma doze,
u podrucju izgradnje doze (engl. build-up region), je , dok je na ve¢im dubinama
u materiji . To je prijelazna ravnoteza nabijenih Cestica (engl. transient charged

particle equilibrium, TCPE).
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Relative energy per unit mass

Buildup
region

TCPE

Zmax Depth in medium

Slika 4.1: Ovisnost apsorbirane doze o dubini u materiji u slucaju prijelazne rav-
noteze nabijenih Cestica. [3]

4.2 O odredivanju apsorbirane doze

U radioterapiji potrebno je poznavanje iznosa i prostorne raspodjele apsorbirane doze
u vodi, te ukupne doze predane ciljnom volumenu u pacijentu. Kako bismo to mo-
gli odrediti, dozimetri trebaju biti tocni i precizni. Razliciti dozimetri imaju razlic¢ito
prostorno razlucivanje i ovisnost odziva o orijentaciji u odnosu na snop te razliciti
efektivni atomski broj u odnosu na tkivo. Zelimo i da dozimetar svojom prisutno$é¢u
minimalno perturbira uvjete u snopu. U idealnom slucaju bi izmjerena doza bila
neovisna o brzini doze, medutim za realne detektore ocitanja mogu ovisiti o brzini
doze te je potrebno vrsiti korekcije. Opcenito odziv dozimetra ovisi o energiji (kvali-
teti) snopa. Konvencionalno se kalibriraju u vodi u referentnom snopu Co velicine
10x10 cm , na dubini 10 cm. Ako se koriste za drugacije kvalitete snopa, potrebno
je korigirati ocitanja. Iz navedenih razloga, razlicite dozimetre koristimo u razlicite

svrhe.

4.2.1 Ionizacijska komora

Ionizacijske komore se koriste za odredivanje apsorbirane doze. Sastoje se od Supljine
ispunjene plinom i dvije elektrode odvojene izolatorom te spojene na izvor napona.
Zracenje ionizira plin i elektrode sakupljaju elektrone i ione. Sakupljeni naboj ili

struja mjere se elektrometrom. Atmosferski ventilirane ionizacijske komore sadrze
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zrak ¢ija masa se mijenja ovisno o temperaturi i tlaku. U tom slucaju potrebno je

uvesti korekcije za te dvije velicine.

Slika 4.2: Shematski presjek cilindri¢ne ionizacijske komore sa naznacenim dimenzi-
jama u milimetrima. [9]

Ionizacijske komore mogu biti cilindricne ili planarne. Cilindri¢cne ionizacijske
komore imaju jednu elektrodu u sredistu supljine, dok je vanjska stijenka oblozena
vodljivim materijalom (Cesto grafitom) i ¢ini drugu elektrodu. Planarne elektrode
sadrze dvije ravne, medusobno paralelne elektrode.

Cilindricna ionizacijska komora je najcesce koristeni dozimetar za kalibraciju sno-
pova fotona i elektrona. Koristi se za apsolutnu i relativnu dozimetriju. Apsorbirana

doza u zraku dana je opcenitom relacijom

— (4.8)

gdje je  naboj, masa zraka, a srednja energija potrebna da se u zraku
proizvede par iona po jedinici naboja. Apsorbirana doza u vodi odreduje se pomoc¢u
Bragg-Grayeve teorije supljina, koja daje vezu izmedu doze zracenja u dozimetru
i doze u materiji u kojoj se on nalazi. Dva uvjeta moraju biti ispunjena: Supljina
treba biti mala u odnosu na doseg nabijenih upadnih cestica i dozu predaju iskljucivo
nabijene Cestice. Tada je broj upadnih elektrona jednak broju izlaznih elektrona. U

tom slucaju za apsorbiranu dozu u vodi vrijedi

— (4.9)
gdje je omjer prosjecnih neogranicenih zaustavnih snaga u vodi i zraku.
U klinickoj praksi se ne odreduje preko apsorbirane doze u zraku , vec je

ionizacijska komora kalibrirana u snopu poznatog (kvalitete ) cime je odreden
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njezin kalibracijski koeficijent Np ,, g,. Kalibracija se provodi u standardnim labora-
torijima za svaku pojedinu komoru. Apsorbirana doza u vodi na dubini z¢f i u snopu

kvalitete ()o dana je izrazom

D’w,Qu = MQOND,w,Qoa (4.10)

gdje je M, ocitanje ionizacijske komore u referentnim uvjetima u standardnom labo-
ratoriju. Kada se koriste snopovi drugacije kvalitete (), potrebno je uvesti korekcijski

faktor kg g,

Npweq

ko, = (4.11)

Npwao

Konvencionalno se za referentnu kvalitetu snopa @, koristi ¥ Co.
Uz korekcijski faktor za kvalitetu snopa potrebno je vrsiti korekcije za ostala od-

stupanja od referentnih uvjeta. Korekcijski faktor za masu zraka u komori racuna se

prema izrazu

(273.15+T) P,

(27315 +T,) P’ (4.12)

krp =

gdje su Ty, i P, referentna temperatura i tlak (obi¢no 20°C i 1013.25 hPa). On korigira
masu zraka u atmosferski ventiliranim ionizacijskim komorama.
Zbog nesimetricne geometrije ionizacijske komore i Cinjenice da su elektroni

znatno laksi od iona, koristi se korekcijski faktor za izbor polariteta napona k,,

gdje su [M,|i|M | ocitanja za pozitivni i negativni polaritet napona, a M ocitanje za
onaj polaritet koji se rutinski koristi. Uobicajeno je pojedinu komoru koristiti samo s
polaritetom s kojim je kalibrirana. Tada je k,, = 1.

Takoder je uobicajeno koristiti ionizacijsku komoru zajedno s elektrometrom s
kojim je kalibrirana. Ako to nije slucaj, potreban je korekcijski faktor k..., koji daje
kalibracijski laboratorij.

Dio elektrona i iona se rekombinira prije nego sto stignu do elektrode ionizacijske

komore. Za odredivanje korekcijskog faktora ks mjerenja se provode za dva na-

pona, radni napon V; i manji napon V5, u istim uvjetima. Za snopove kontinuiranog
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zracenja koristi se formula

(4.14)
Pretpostavljena je linearna ovisnost o . Konacni izraz za apsorbiranu
dozu u vodi koji ukljucuje relevantne korekcijske faktore glasi

(4.15)

4.2.2 Dozimetrijski film

Radiokromski filmovi su dozimetri tkivu ekvivalentni po gustodi, efektivnog atom-
skog broja 6.71 za cijeli film i 7.46 za aktivni sloj. Aktivni sloj se sastoji od mono-
mera diacetila koji polimeriziraju nakon izlaganja zracenju. Polimerizacija uzrokuje
mjerljivu promjenu opticke gustoce filma koja se moze povezati s apsorbiranom do-
zom putem kalibracijske krivulje. Potrebno je 48 sati da opticka gustoca, odnosno
polimerizacija, ude u saturaciju. Tada se skenira fotografskim skenerom.

Ako se film kalibrira u uniformnom polju zracenja, nepouzdanost doze odredene
radiokromskim filmom svodi se na nepouzdanost mjerenja same doze, nepouzdanost
zbog neravnomjerne debljine aktivnog sloja, nepouzdanost skenera, ali i nepouzda-
nostima parametara kalibracijske krivulje.

Skeniranjem se dobiju RGB slike, ali se dalje obraduje samo pojedini kanal, ovisno
o dozi zracenja. Crveni kanal koristi se za doze do 10 Gy jer za doze do 6 Gy film ima
najvecu osjetljivost u crvenom dijelu vidljivog spektra (625-740 nm). Za vise doze
se maksimum osjetljivosti pomice prema zelenom i plavom dijelu spektra. Za zeleni
kanal je osjetljivost najveca izmedu 6 i 35 Gy, a za plavi iznad 35 Gy. Tako je koristeci
zeleni i plavi kanal moguce mjeriti raspon doza do 120 Gy [12].

Neto opticka gustoca definira se kao razlika optickih gustoca eksponiranog

i neeksponiranog filma. U ovisnosti o dozi odreduje se putem izraza

(4.16)
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gdje su Lyperp(D) i Ipp(D) oCitanja intenziteta za neeksponirani i eksponirani film
za dozu D, a Ipkg je pozadinski signal skenera. Iynerp i Iexp se odreduju kao srednja
vrijednost piksela unutar podrucja interesa (engl. region of interest, ROI).

Nepouzdanost neto opticke gustoce dana je izrazom

JnetOD(D) (417)

1 \/(J;mezp(D))Q + (Obekg)? n (01ep (D)) + (Oekg)?
" In10\  (Junexp(D) — Tperg)? (Leap(D) — Ipekg)*

gdje su oy,,,.., (D), o1.,,(D) i 0perg nepouzdanosti relevantnih veli¢ina.
Nakon sto se filmovi kalibriraju u izvoru poznate doze prema gore navedenim
formulama, moguce je odrediti nepoznatu dozu iz poznate neto opticke gustoce.

Kalibracijom se dobije krivulja ovisnosti doze o netOD [13, 14]

D(netOD) = a - netOD + b - netOD". (4.18)

Nepouzdanost tada glasi

0% =(netOD 0,)* + [(a + b n netOD™ Y)o,u0op]*+
(4.19)
+ (netOD™ o3)? + (b netOD™ In(netOD) o,)?,

gdje su o,, 0y, 1 0, nepouzdanosti parametara kalibracije.

Dozimetrijski film GAFChromic EBT3 sadrzi tkivu ekvivalentan aktivni sloj
debljine 28 um izmedu dva sloja prozirnog poliestera debljine 125 um i matirane
povrsine. Prema proizvodacu, film obuhvaca dinamicki raspon doza od 0.1 do 20 Gy.
Razlika netOD je manja od 5% prilikom zracenja snopom energije 100 keV i snopom
energije 18 MeV. Za ukupnu dozu jednaku 10 Gy zracenu brzinama doza 3.4 Gy/min
i 0.034 Gy/min je razlika netOD takoder manja od 5%. Neuniformnost netOD iznosi

+3% u donosu na srednju vrijednost. [15, 16]

4.2.3 Poluvodicki detektor

Koristi se vise vrsta poluvodickih detektora, kao sto su detektori sa silicijskom di-
odom i detektori sa MOSFET tranzistorom. Detektori sa silicijskom diodom temelje

se na p-n spoju. Zracenje koje upada na diodu stvara parove elektron-supljina koji
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pod djelovanjem intrinzi¢nog elektricnog polja putuju preko podrucja osiromasenja.
Nastala struja je proporcionalna brzini doze zracenja.

Uobicajeno se silicijski detektori ne spajaju na vanjski izvor napona kako bi se
smanjile odvodne struje. Njihova se osjetljivost mijenja zbog ostecenja uzrokovanih
zracenjem te se koriste kao relativni dozimetri i nisu prikladni za kalibraciju snopa.

Koriste se i u in vivo dozimetriji. Tada ih je potrebno redovito kalibrirati.

4.3 Dozimetrijski fantomi u radioterapiji

Za potrebe dozimetrije u radioterapiji koriste se razlicite vrste fantoma. Preporuceni
fantom je voda jer se meko tkivo ve¢inom sastoji od vode. Za neke primjene, kao
sto je to gama noz, prakticnije je koristiti druge, po mogucnosti, tkivu ekvivalentne
materijale. Ti materijali bi trebali imati masenu gustocu, broj elektrona po gramu i
efektivni atomski broj priblizno jednak vodi.

Za snopove fotona, potrebno je da su maseni energijski koeficijent apsorpcije,

masena zaustavna snaga i masena snaga rasprsenja priblizni vrijednostima u vodi.

Za snopove energije reda velicine MeV, efektivni atomski broj racuna se prema
izrazu

(4.20)
gdje je  maseni udio elementa , njegov atomski broj, a  maseni broj.

U mjerenjima na gama nozu najcesce se koriste sferni fantomi promjera 16 cm
nacinjeni od akrilonitril butadien stiren (ABS) plastike (Elekta AB, Stockholm,
Svedska) ili materijala Solid Water (epoksidna smola) (Elekta AB, Stockholm,
Svedska). Oni su homogenog sastava i gustoée ekvivalentne vodi. Gradeni su modu-
larno tako da se u njih mogu staviti ionizacijska komora ili radiokromski film, a da
se izmedu detektora i fantoma nalazi ¢im manje zraka kako bi se smanjile nezeljene
perturbacije uvjeta u snopu. Uz njih, dostupni su razliciti antropomorfni fantomi na-
pravljeni s podrucjima razlicite gusto¢e koja odgovaraju kostima, sinusima i mekom

tkivu u covjeku.
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4.4 Uski fotonski snopovi ionizirajuéeg zralenja

Prije navedeni nacin odredivanja apsorbirane doze u vodi temelji se na protokolu
IAEA TRS-398 [17] za odredivanje apsorbirane doze u radioterapiji vanjskim sno-
povima za konvencionalno referentno polje zracenja velicine 10 cm x 10 cm ().
Zbog malog polja gama noza, taj model nije primjenjiv bez dodatnih korekcija.
Kazemo da je polje fotonskog zracenja malo ako ispunjava barem jedan od tri
uvjeta: lateralna ravnoteza nabijenih cestica je narusen na osi snopa, primarni izvor
je djelomice zaklonjen kolimatorom, ili je velicina detektora priblizno ista ili veca od

velicine snopa. Prva dva uvjeta se odnose na snop, dok je treci vezan uz detektor.

Penumbra dose profiles at CPE
Field dose profiles

—

€ > €D
P S ——— > P

€—> Actual field size setting
«€-«+==» FWHM of resulting dose profiles

Slika 4.3: Graficki prikaz smanjenja doze na osi snopa zaklanjanjem primarnog izvora
zracenja i narusenjem lateralne ravnoteze nabijenih cestica. [18]

Do narusenja lateralne ravnoteze nabijenih Cestica dolazi kada je polumjer snopa
manji od maksimalnog dosega sekundarnih elektrona. Za opis malog snopa uvodi se
lateralni doseg nabijenih cestica . Definiran je kao najmanji polumjer konusnog
snopa za koji su kerma u vodi i apsorbirana doza u vodi jednake u sredistu polja.
Smatra se da je polje malo u odnosu na detektor kada je udaljenost vanjskog ruba
detektora i vanjskog ruba polja manja od

Doprinos apsorbiranoj dozi sastoji se od doprinosa dvije komponente: doprinosa
primarnog snopa i doprinosa rasprsenog zracenja. Primarno ili direktno zracenje
potjece izravno od izvora zracenja. Indirektno zracenje je rasprseno na drugim dije-

lovima uredaja, kao sto su kolimatori, i u samom tkivu. Izvor nije tockasti, ve¢ ima
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konac¢nu velicinu. Djelomicno zaklanjanje izvora da bi se postigla mala polja rezul-
tiraju u preklapanju polusjene, sto uzrokuje veliki gradijent apsorbirane doze. Oba
efekta vode do smanjene brzine doze za manja polja. Promjena postaje izrazenija
za fotonske snopove visih energija i materiju manje gustoce jer dolazi do povecanja
dosega sekundarnih elektrona.

Signal koji detektor zabiljezi usrednjen je preko njegovog aktivnog volumena,
sto nazivamo volumnim usrednjavanjem. Kod velikih polja, cijeli aktivni volumen je
podjednako ozracen. Kada je detektor priblizne velicine ili vec¢i od polja, unutar
aktivnog volumena detektora postoji strmi gradijent doze. Zbog toga je ocitanje

detektora manje u odnosu na dozu u sredistu polja te je potrebna korekcija.

Full view of extended direct beam source Partial view of extended direct beam source
source plane

rE

]
1]
[ \ W
u N :
i 4 \isocentre plane '
_#. penumbra full output penumbra | \
—
i : penumbra penumbra

source occlusion with penumbra
overlap and drop in output

Slika 4.4: Shematski prikaz preklapanja polusjene snopa zbog zaklanjanja primarnog
izvora zracenja. [18]

U slucaju uredaja koji proizvode snopove fotona kod kojih nije moguce postic¢i
konvencionalno referentno polje zracenja velicine 10 cm x 10 cm (), uvodi se
specificno referentno polje za uredaj (engl. machine specific refrence field, msr field)

. Za gama noz to je najvece moguce polje, tocnije polje promjera 16 mm.

Za referentnu dozimetriju u specificnom referentnom polju potrebno je poz-
navati korekcijski faktor prema referentnom kalibracijskom polju u kojem je ko-
mora kalibrirana. Korekcijski faktor za specificno referentno polje korigira raz-
liku odziva detektora u polju u odnosu na polje . Naposljetku dobijemo izraz

za apsorbiranu dozu u vodi u polju
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5 Izracun i optimizacija raspodjele apsorbirane doze

radiokirurskog postupka gama nozem

5.1 Koraci u izraéunu

Za izracun i optimizaciju raspodjele apsorbirane doze radiokirurskog postupka gama
nozem Koristi se racunalni sustav za planiranje Leksell GammaPlan (LGP, Elekta AB,
Stockholm, Svedska). U njemu su sadrzane informacije potrebne za odredivanje
raspodjele doze i vrijeme zracenja za svakog pacijenta.

Polozaji izocentara se mogu odrediti ru¢no kako bi se obuhvatio ciljni volumen i
moze se koristiti automatsku funkciju dinamickog oblikovanja raspodjele doze LGP-
a. Kombiniranjem razlicitih kolimatora ili blokiranjem izvora na razli¢itim sektorima
postizu se nepravilni oblici raspodjele doze za svaki izocentar ¢ijom superpozicijom se
tocno obuhvaca ciljni volumen. Time je omoguceno i izbjegavanje kriticnih struktura,
kao sto su primjerice vidni zivac, mozdano deblo ili puznica.

Provjera kvalitete izracuna raspodjele doze moze se provesti provjerom preklapa-
nja propisane izodozne linije i ciljnog volumena. LGP sadrzi i dodatne alate, kao sto
su alati za provjeru doze u odredenoj tocki ili duz linije, i dozno-volumni histogram
(DVH). DVH daje informaciju o pokrivenosti ciljnog volumena pojedinom dozom.
Indeks konformalnosti (engl. conformity index, CI) daje kvantitativnu mjeru kvali-
tete plana zracenja. Definiran je kao omjer propisanog izodoznog volumena (PIV) i

cilinog volumena (engl. target volume, TV),

— (5.1

Paddickov indeks konformalnosti (PCI) uzima u obzir da PIV i TV nemaju nuzno

isti oblik i iste izocentre, te je dan izrazom

(5.2)

gdje je preklapanje TV i PIV. Visok PCI ukazuje na dobru sukladnost plana
zracenja.
Indeks gradijenta (GI) je mjera doze zracenja van ciljnog volumena, dana omje-

rom
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— (5.3)

gdje je volumen polovice propisane izodoze. Niski GI ukazuje na nisku dozu
okolnom tkivu.

Sam radiokirurski postupak provodi se tako da se prvo pacijentu na glavu fiksira
stereotakticki okvir. Okvir treba pazljivo ucvrstiti kako tijekom radiokirurskog pos-
tupka ne bi doslo do pomicanja okvira u odnosu na glavu. Na okvir se zatim stavi
lokalizatorska kutija s kanalicima modre galice nakon cega se glava oslika magnet-
skom rezonancom (MR). Modra galica je paramagneti¢na pa su kanali¢i modre galice
vidljivi kao svijetle tocke na rekonstruiranim slikama MR-a. Pomocu tih tocaka de-
finira se koordinatni sustav u kojem se odreduje rub ciljnog volumena i planira se
zracenje. Kada je plan zracenja zavrsen, pacijent se pomocu okvira pricvrscuje za
terapijski stol i snima se racunalnom tomografijom konusnog snopa (CBCT) kako bi
se utvrdio polozaj glave u stereotaktickom prostoru Gama noza i nakon koregistra-
cije s MR slikama na kojima je provedeno planiranje, odredila i potrebna prostorna
korekcija polozaja glave. Stol se zatim tijekom samog postupka automatski pomice
na planirane polozaje zracenja. Najcesce se zracenje provede u jednoj frakciji, no

moguce je i zracenje u frakcijama.

5.2 Racunalna tomografija (CT)

Racunalna tomografija (engl. computed tomography, CT) je slikovna tehnika koja se
koristi za dobivanje detaljnih slika presjeka tijela. CT uredaj se sastoji od rendgen-
ske cijevi koja kruzi oko pacijenta i emitira zracenje u rendgenskom dijelu spektra.
Zracenje upada na sustav detektora koji su polozeni kruzno oko pacijenta. Prola-
skom kroz pacijenta dolazi do gusenja zracenja, koje se razlikuje zbog sastava i deb-
ljine tkiva kroz koje pojedini dijelovi snopa rendgenskog zracenja prolaze. Uz pomo¢
signala iz razlicitih smjerova, rekonstruira se slika presjeka tijela.

Rendgenske zrake nastaju u rendgenskoj cijevi. Ona pretvara kineticku energiju
elektrona u elektromagnetsko zracenje. Sastoji se od katode i anode smjestene u va-
kuumskoj cijevi. Elektroni koji putuju od katode do anode ubrzavaju se visokim napo-
nom, koji odreduje koju najvisu kineticku energiju elektroni mogu posti¢i. Na anodi

se nalazi meta od posebnog materijala (npr. volfram). Vec¢ina upadnih elektrona gubi
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Slika 5.1: Shematski prikaz rendgenske cijevi. [20]

energiju proizvodedi toplinu sudarnim procesima s elektronima u meti. Osim sudar-
nih medudjelovanja, moguca je i proizvodnja zakoc¢nog zracenja. U kulonskom polju
jezgre elektron mijenja smjer i usporava, te je razlika energije emitirana kao foton
zakocnog zracCenja. Energija emitiranog fotona ovisi o blizini prolaska elektrona kraj
jezgre. Energija je veca za manje udaljenosti. Medutim, vjerojatnost medudjelovanja
pada sa smanjenjem udaljenosti, tako da je broj fotona najvisih energija mali. Spek-
tar zakoc¢nog zracenja pada linearno s energijom upadnog (medudjelujuceg) elek-
trona do maksimalne energije koja je jednaka energiji upadnih elektrona. Taj spek-
tar nije jednak spektru koji zraci pacijenta zbog gusenja u materijalima od kojih je
nacinjen uredaj i materijala koji se stavljaju u snop kako bi se uklonile niske energije
i oblikovao spektar tako da se smanji doza predana pacijentu. Uz spektar zako¢nog
zracenja, u ukupnom spektru su vidljivi i diskretni vrhovi karakteristi¢cnog rendgen-
skog zracenja.

CT uredaj proizvodi lepezasti snop rendgenskog zracenja koje upada na niz detek-
tora. Kako bi se umanjili efekti nastali zbog razli¢itih prijedenih udaljenosti pojedinih
zraka, detektori su poslozeni na kruzni luk u ¢ijem sredistu zakrivljenosti se nalazi
rendgenska cijev. Rendgenska cijev i detektori zajedno rotiraju oko izocentra. Rend-
genski snop uobicajeno pokriva kut jednak 60° u ravnini kruzenja izvora (xy-ravnina)
i 2.4° u z-smjeru. Najvece vidno polje (engl. field of view, FOV) koje je moguce re-
konstruirati ovisi o kutu snopa u xy-ravnini i udaljenosti izvora i izocentra. Vecina
CT uredaja ima promjer vidnog polja 50-70 cm, a u z-smjeru je glavno ogranicenje
duzina dijagnostickog stola.

Za detekciju rendgenskog zracenja se koriste razne vrste detektora. Cesti su de-
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Slika 5.2: Prikaz lepezastog snopa i detektora CT uredaja (lijevo) i njihove rotacije
(desno). [20]

tektori napravljeni od scintilatora s neprozirnim pregradama kako bi se smanjilo
rasprsenje upadnih fotona. Scintilatori leze na fotodiodama koje svjetlosni signal
pretvaraju u elektricni. Elektricni signal se pojacava i prenosi dalje sustavom elek-
tronike CT uredaja. Kod CT uredaja s vise redova detektora u z-smjeru, debljina
sloja i sirina snopa rendgenskih zraka su medusobno neovisni. Debljina sloja ovisi o
konfiguraciji detektora, Sirinu snopa odreduje kolimator. Najuzi mogudi sloj jednak
je sirini jednog detektora T. Za uredaj koji odjednom moze snimiti n slojeva, deb-
ljina snopa u izocentru jednaka je umnosku nT. Iako uski slojevi omogucavaju vrlo
visoku rezoluciju u z-smjeru, sum pojedinog sloja raste jer je slika rekonstruirana s
manjim brojem fotona. Kako bi se smanjila razina Ssuma, potrebno je povecati ili dozu
zracenja ili sirinu sloja. Snop je dodatno prosiren tako da njegova polusjena pada van
niza detektora, ¢ime se izbjegavaju artefakti. Time se dodatno zraci pacijent, ali je za
suvremene CT uredaje geometrijska ucinkovitost veca od 95%. Signal je pohranjen
za svaki niz detektora zasebno. Tako je kasnije moguce iz jedne snimke rekonstruirati
sliku razlic¢itih debljina slojeva.

Prije rekonstrukcije slika, provodi se se predobrada sakupljenih podataka kako
bi se uklonili ucinci poput nehomogenosti polja. Nakon toga, buduci da je gusenje
snopa eksponencijalno, podaci se logaritmiraju i normiraju. Time se dobije linearna
jednadzba koje opisuje mjeru projekcije  na detektoru

Signal mjeren na detektoru dan je izrazom
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Ij — gj.[{]e m1t+p2£—|—...+,u.nt)’ (5'4)

gdje je g; pojacanje detektora j, I, signal negusenog zracenja i ps,..., 14, linearni ko-
eficijenti gusenja tkiva kroz koje zraka prolazi. Mjeri se i signal na referentnom

detektoru smjestenom van vidnog polja,

I, = ngO- (5.5)
Omjer pojacanja detektora,
p="=, (5.6)
9j

radi korekcije razlike pojacanja detektora, debljinu lucnog filtra ispred izvora i raz-
liku prijedene udaljenosti rendgenske zrake. Mjera projekcije P; naposljetku je dana

izrazom

I,
Py =In—— =t(uy + po + ... + ptn) (5.7)
BI;

Rekonstrukcija slike radi se razmatrajuci najmanju volumnu jedinicu, voksel. Kako
rendgenska zraka prolazi kroz pacijenta, u razlicitim tkivima se razlicito gusi, te na
detektoru proizvodi signal odredene vrijednosti. Ako podijelimo tkivo na voksele,
jedna zraka ce proci kroz vise voksela na svom putu. Isto tako ce tijekom snimanja
kroz jedan voksel proci vise zraka. Usporedujuci voksele kroz koje su zrake prosle
i njihove signale na detektorima, moguce je rekonstruirati koeficijent gusenja poje-
dinog voksela. Dobije se matrica 512x512 kojoj znamo sumu svakog retka i stupca,
a potrebno je odrediti vrijednosti svakog elementa. Buduci da se zbrajaju projek-
cije stecene za velik broj kutova, tako rekonstruirana slika ima zamucenje koje je
potrebno matematicki ispraviti. Taj proces nazivamo filtriranom povratnom projek-
cijom (engl. filtered backprojection).

CT slike najcesce se prikazuju u sivoj skali. Vrijednosti te skale povezane su s Ho-
unsfieldovim jedinicama, (engl. Hounsfield unit, HU). Hounsfieldova jedinica voksela
(z,y,2z) definirana je izrazom

HU(z,y, z) = 1000 W@y, 2) = P (5.8)

Ho
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gdje je srednji linearni koeficijent gusenja danog voksela, a  linearni ko-
eficijent gusenja vode za koristeni rendgenski spektar. Vrijednosti HU definirane su
u dvije tocke, 0 za vodu i -1000 za zrak (jer je za zrak ). One vrijede za
sve napone rendgenske cijevi, ali se HU ostalih tkiva za razli¢ite napone mogu malo

razlikovati.

5.3 Algoritmi za ra¢un i optimizaciju raspodjele apsorbirane doze
5.3.1 Algoritam omjera tkivo-maksimum (TMR)

TMR 10 je algoritam sustava za planiranje Leksell GammaPlan (LGP) zasnovan na
omjeru doza tkivo-maksimum (engl. tissue-maximum ratio, TMR). TMR je omjer
doze u nekoj tocki na dubini duz sredisnje osi snopa u fantomu i maksimuma doze

duz te osi u fantomu. Za polje velicine isnop energije na dubini vrijedi

TMR (5.9)

TMR moze poprimiti vrijednosti od 0 do 1, gdje je TMR na dubini . Za
konstantnu veli¢inu polja i kvalitetu snopa, TMR pada s dubinom. Na konstantnoj
dubini, TMR raste s ve¢im poljem i ve¢om energijom snopa.

TMR 10 algoritam pretpostavlja da je gustoca svih tkiva jednaka gustoci vode, te
da su sastav i gustoca tkiva homogeni. On daje tocnije rezultate za ciljni volumen
okruzen mekim tkivom, nego za ciljni volumen u blizini nehomogenosti kao sto su
kosti ili sinusi.

Osnovna nacela na kojima se temelji TMR 10 algoritam su zakon obrnutog kva-
drata, eksponencijalno gusenje u vodi, izlazni faktori i profili doze. Zbog divergencije
snopa, s povecanjem udaljenosti od izvora broj fotona po jedinici povrsine pada s

. Tok fotona eksponencijalno pada s dubinom jer fotoni medudjeluju s materi-
jom, te i doza pada duz snopa. Kolimatori gama noza su osim u sektore podijeljeni
i u prstene. Svaki prsten na malo drugaciji nacin oblikuje snop. Za opis gusenja
duz snopa pomocu Monte Carlo simulacija racunaju se virtualna udaljenost izvora i
fokusa te linearni virtualni koeficijent gusenja za svaki prsten i veli¢inu kolimatora.

Za kolimatore 4 mm su izvori poravnati s kolimacijskim kanalima, dok su za ko-
limatore 8 mm i 16 mm oni nagnuti u odnosu na kanale. Taj nagib je razlicit za

razlicite prstene. To mijenja geometriju profila doze za individualni snop, te je ona
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rotacijski simetri¢cna samo za kolimatore 4 mm. Profili doze se mijenjaju s dubinom
pomocu udaljenosti skaliranja koja se takoder odreduje Monte Carlo simulacijama.
Izlazni faktori su omjeri doze predane manjim poljem u odnosu na dozu predanu
najvec¢im poljem, koje se smatra referentnim. Manja polja predaju manju dozu, tako
da su izlazni faktori maniji ili jednaki

Brzina doze izvora utocki ( , , ), za kolimator i prsten , dana je izrazom

(5.10)

je brzina doze u sredistu sfernog vodenog fantoma polumjera 80 mm sa svim
sektorima postavljenima na kolimatore polja 16 mm. Ukljucuje i pad brzine doze
zbog radioaktivnog raspada izvora u vremenu. je izlazni faktor za kolimator u
prstenu , normiran na izlazni faktor 16 mm kolimatora u prstenu 2. je virtualna
udaljenost izvora i fokusa za kolimator u prstenu . je udaljenost fokusa do
ravnine okomite na os snopa koja sadrzi promatranu tocku P.  je pozitivna u smjeru

prema izvoru fotona i negativna u smjeru od izvora.  je linearni koeficijent gusenja

za osnovne energije zracenja Co. je linearni virtualni koeficijent gusenja za
kolimator u prstenu . je udaljenost fokusa od tocke gdje snop ulazi u lubanju.
je broj izvora u prstenu . je poprecni profil doze, gdje je udaljenost

od fokusa, a kut koji zatvara spojnica izvora i tocke P sa osi okomitom na snop.
je normiran tako da je najveca vrijednost koju moze poprimiti . Pomocu
udaljenosti skaliranja moze se izraziti veza izmedu i udaljenosti tocke P od

osi snopa

(5.11)

5.3.2 Konvolucijski algoritam

Konvolucijski algoritam konvoluira polje koje opisuje ukupnu energiju koju primarni

foton preda tkivu po jedinici mase (engl. total energy released per unit mass, TERMA)
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Slika 5.3: Geometrijski prikaz snopa u lubanji za TMR 10 algoritam. 1) izvor , 2)
spojnica izvora i fokusa, 3) fokus, 4) rub lubanje, 5) rub sfernog fantoma. [21]

sa konvolucijskim jezgrama koje opisuju kako se ta energija dalje rasporeduje sekun-
darnim cesticama. Za razliku od TMR 10 algoritma, konvolucijski algoritam uzima
u obzir heterogenosti tkiva. Iz tog razloga bi apsorbirana doza izracunata konvo-
lucijskim algoritmom trebala biti tocnija od one odredene TMR 10 algoritmom. Za
odredivanje gustoca pojedinih tkiva koriste se relativne elektronske gustoce (u od-
nosu na vodu) odredene pomocu CT slika. Relativna elektronska gustoca (engl. re-
lative electron density, RED) definirana je kao broj elektrona po jedinici volumena
materijala podijeljena sa brojem elektrona po jedinici volumena vode (elektronskom
gusto¢om vode). Za tocan izracun doze CT slike ne smiju imati velike artefakte i
elektronska gustoc¢a mora biti tocno kalibrirana.

Tok energije racuna se pomocu referentne ravnine toka skalirane za geometriju i
heterogenosti materije. Referentna ravnina toka racuna se u sredistu vodenog fan-
toma polumjera 80 mm Monte Carlo simulacijama. Razliciti kolimatori i prsteni
imaju razlicite profile toka energije. Za kolimatore 4 mm u svim prstenima su ti pro-
fili rotacijski simetricni. Za kolimatore 8 mm i 16 mm nisu i ovise o prstenu jer su
izvori nagnuti u odnosu na kolimacijske kanale.

Energija oslobodena po jedinici volumena racuna se kao linearni koeficijent

gusenja pomnozen s tokom energije. Linearni koeficijent gusenja proporcionalan je
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gustodi elektrona u tocki oslobadanja energije. Zbog divergencije snopa, referentni
tok je skaliran s geometrijskim faktorom u ovisnosti o dubini, a tok energije sa za-
konom obrnutog kvadrata. Referentni tok se takoder skalira i za eksponencijalno
gusenje duz snopa. Koeficijent gusenja je skaliran za radiolosku duljinu puta, duljinu
puta koju prijede foton snopa. Ona se racuna algoritmom pracenja zraka (engl. ray
tracing). TERMA se odreduje tako da se energija oslobodena po jedinici volumena
pomnozi s relativnom masenom gustoc¢om (u odnosu na vodu). Postavlja se na nulu
na odredenoj Sirini van snopa, ovisno o veli¢ini kolimatora, i normirana je tako da
je vrijednost u sredistu fantoma polumjera 80 mm jednaka 1. Relativne elektron-
ske gustoce zadaje korisnik CT-ED krivuljom. Iz njih se pomoc¢u bilinearnog modela

prilagodenog razli¢itim vrstama tkiva odreduju relativhe masene gustoce.

L\ L\

Slika 5.4: Usporedba 50% izodozne linije u prisustvu zracne Supljine odredene TMR
10 algoritmom (lijevo) i konvolucijskim algoritmom (desno).

Konvolucijski algoritam zasebno ra¢una primarnu dozu, dozu od rasprSenja pri-
marnih fotona, i sekundarnu dozu, dozu od rasprsSenja ve¢ rasprsenih fotona.

Primarna doza se racuna konvolucijom jezgre predaje energije s TERMA-om. Jez-
gra je izracunata Monte Carlo simulacijama u kojima u vodi primarni fotoni
medudjeluju u tocki i prati se rasprSeni elektron. Jezgra opisuje koli¢inu energije
predane u jednoj tocki koja potjece od medudjelovanja s fotonima u okolini te tocke.
Algoritam pretpostavlja da elektroni putuju pravocrtno od tocke interakcije do tocke
u kojoj predaju energiju. Radioloske duljine su proporcionalne srednjoj elektronskoj
gusto¢i izmedu te dvije tocke. Racunaju se algoritmom pracenja zraka. Jezgra je
diskretizirana u sfernim koordinatama u 8 polarnih kutova oko osi snopa i 7 azimu-
talnih kutova. Vrijednost linearnog koeficijenta gusenja za TERMA-u u tocki izracuna
doze koristi se i u svim okolnim tockama. Jezgra je uvijek usmjerena duz sredisnje
0si snopa.

Relativna sekundarna brzina doze duz osi snopa racuna se konvolucijom TERMA-
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Slika 5.5: Graficki prikaz diskretizacije sfere (lijevo) i diskretni azimutalni kutovi
(desno). [23]

e duz osi snopa s jezgrom rasprSenja. Jezgra rasprsenja racuna se obrnutom ko-
nvolucijom, gdje se metodom najmanjih kvadrata trazi potrebna jezgra. Dobivena
relativna sekundarna brzina doze duz osi snopa skalira profile doze, koji su okomiti
na os snopa i normirani na 1 u njegovom sredistu. Ovisnost sekundarne doze o dubini
i profili sekundarne doze su odredeni Monte Carlo simulacijama u vodenom fantomu
polumjera 80 mm.

Za izracun sekundarne doze, konvolucija se provodi duz osi snopa. Za svaku
velicinu kolimatora koristi se jedan profil i jedna jezgra. Velic¢ina profila skalira se
za udaljenost od izvora, dok se jezgra ne skalira zbog heterogenosti tkiva. Predaja
doze u tocki skalira se sa relativnom elektronskom gusto¢om i obrnutom relativnhom
masenom gustocom u toj tocki (u odnosu na vodu).

Doprinos brzini doze od izvora u tocki , za kolimator , prsten i

jedan izocentar, dana je izrazom

(5.12)

Kao i kod TMR 10 algoritma, je brzina doze u sredistu sfernog vodenog fan-

toma polumjera 80 mm sa svim sektorima postavljenima na kolimatore polja 16 mm.
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Ukljucuje i pad brzine doze zbog radioaktivnog raspada izvora u vremenu. je iz-
lazni faktor za kolimator u prstenu , normiran na izlazni faktor 16 mm kolimatora
u prstenu 2.  je broj izvora u prstenu .

Doprinos primarne doze jednak je

— d (5.13)

je relativna elektronska gustoca u odnosu na vodu, a relativna masena
gustoca u odnosu na vodu u tocki .  je kvadrat radioloske duljine puta od tocke
medudjelovanja do tocke . je primarna jezgra parametrizirana u sfernim ko-

ordinatama. TERMA od kolimatora , u prstenu , u tocki interakcije iznosi

— (5.14)

gdje  modelira divergenciju snopa prema formuli

(5.15)

je ponovno udaljenost fokusa do ravnine okomite na os snopa koja sadrzi proma-
tranu tocku . je udaljenost izvora i fokusa za kolimator iprsten . je linearni
koeficijent gusenja za osnovne energije zracenja Co. je radioloska duljina puta

od izvora na polozaju  do tocke

d (5.16)

je poprecni profil toka za kolimator iprsten . je dans ,
gdje je najkraca udaljenost tocke od osi snopa. Kao i kod algoritma TMR 10,
poprecni profil toka je normiran tako da je najveca vrijednost koju moze poprimiti
jednaka

Doprinos sekundarne doze iznosi

- d (5.17)

je TERMA oslobodena duz osi snopa na dubini za kolimator i prsten
je jezgra rasprsenja. je profil sekundarne doze za kolimator . je

jednak kao i kod poprecnog profila toka.
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Slika 5.6: Geometrijski prikaz snopa u lubanji za konvolucijski algoritam. 1) izvor
, 2) fokus, 3) 4) rub lubanje, 5) rub sfernog fantoma. [21]

6 Materijali i metode

6.1 Priprema i zrafenje filmova

Za odredivanje profila doze i izlaznih faktora koristen je radiokromski film GAFC-
hromic EBT3 (Ashland Advanced Materials, Bridgewater, New Jersey, SAD). Film je
rezan na kvadrate Sirine 6.5 cm i visine 6.5 cm. Napravljene su perforacije kojim
se film postavlja na fantom tako da srediste filma bude na mjestu sredista raspodjele
doze. Na njemu je oznacena doza kojom ¢e biti ozracen i smjer skeniranja filma. Prije
zracenja, film je skeniran fotografskim skenerom Epson Expression 10000XL. Polozen
je u srediste ploce skenera te je na njega postavljena zatamnjena staklena ploca kako
bi se smanjile smetnje poput Newtonovih kolobara. Skeniranje je provedeno u boji
sa rezolucijom 200 tocaka po incu (engl. dots per inch, dpi). Skeniranje je takoder
provedeno bez filma kako bi se u obzir uzeo pozadinski Sum. Prije zracenja polozaj
filmova se provjerava CBCT-om u sklopu gama noza Icon. Filmovi se postavljaju tako
da se srediste filma nalazi u sredistu raspodjele doze, koje odgovara sredistu fantoma.
Nakon Sto su ozraceni, cuvaju se u hladnjaku na temperaturi od 10°C dok ne dode
do saturacije. Tada su ponovno skenirani na isti nacin kao i prije zracenja. Slike su

obradene programom ImageJ u crvenom kanalu. Dobiveni podaci su dalje obradeni
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programima CurveExpert Professional i Microsoft Office Excel. Svi filmovi su zraceni

u sfernom Elekta Solid Water fantomu polumjera 80 mm.

Slika 6.1: Film za provjeru poloZaja u rastavljenom Solid Water fantomu u xz-ravnini.

Prvo su zraceni filmovi za kalibraciju. Zracenja su provedena za 17 vrijednosti
doza, od 0.4 do 8.0 Gy, u jednoizocentrickom polju promjera 16 mm. Vrijednosti do
1.0 Gy su 0.4 Gy i 0.7 Gy. Nakon 1.0 Gy doza se povecava za 0.5 Gy do 8.0 Gy. Fil-
movi su skenirani Cetiri dana nakon zracenja. Kalibracija je provedena na tri nacina:
trazenjem sredista raspodjele pomocu perforacija, odredivanjem sredista raspodjele

pomocu tezista raspodjele, i odredivanjem sredista raspodjele pomocu stack-a.

Slika 6.2: Filmovi ozraceni za kalibraciju.

Trazenje sredista raspodjele pomocu perforacija temelji se na odredivanju koor-

dinata sredista perforacija za postavljanje filma u fantom. Geometrija postava je
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takva da se srediSte raspodjele nalazi to¢no na polovici spojnice sredista tih perfora-
cija. Nakon sto su ru¢no odredene koordinate njihovih srediSta u programu ImageJ,
izraCunaju se koordinate sredista raspodjele. Oko njega se zatim opiSu podru¢ja inte-
resa promjera 4 mm i 8 mm. Za obje veli¢ine podrudja interesa ocitaju se izraCunati
srednji intenzitet i standardna devijacija za ozracene i neozracene filmove. Isto se
ucini i za slike pozadine sa podruéjima interesa centriranima oko sredista slike.

Trazenje srediSta pomocu teziSta provodi se tako da se oko ru¢no odredenog
srediSta opiSe podrucje interesa promjera 40 mm. Program ImageJ sadrzi funkciju
koja za dano podrucje odreduje teziste. Koordinate tog tezista uzimamo kao srediste
raspodjele. Daljnja obrada je jednaka kao i kod metoda perforacija.

Stack je funkcija programa ImageJ koja povezuje niz slika tako da se mogu za-
jedno analizirati. Zajednicki je odredeno srediste raspodjele, a zatim je obrada pro-
vedena kao i kod trazenja sredista pomocu perforacija ili tezista.

Za sva tri nacina i obje veli¢ine podrucja interesa odredena je neto opticka gustoca.
Pomocu nje su dalje odredene kalibracijske krivulje ovisnosti doze o neto optickoj

gustodi.

Slika 6.3: Filmovi ozraceni za odredivanje raspodjele doze.

Za odredivanje profila doze, filmovi su poloZeni u xy-ravninu i xz-ravninu. Kao
i filmovi za izlazne faktore, zraceni su dozom 5 Gy u poljima promjera 4 mm, 8
mm i 16 mm te skenirani tri dana nakon zracenja. U programu ImageJ kroz cijeli
film opisan je pravokutni prozor visine 10 piksela (1.27 mm) duz linije u smjeru
x, odnosno y i z osi tako da prolazi srediStem raspodjele. Vrijednosti intenziteta
duz linija su preuzete i obradene u programima Excel i CurveExpert. Odredena je
neto opticka gustoca i doza duz linije (kalibracijskom krivuljom dobivenom tezistem
za podrudje interesa 4 mm). Programom CurveExpert je ovisnost doze o poloZaju

prikazana graficki i analizirana je njezina polusjena i Sirina na pola maksimuma.
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Slika 6.4: Graficki prikaz polusjene i Sirine raspodjele (FWHM) [24].

Filmovi za odredivanje izlaznih faktora zraceni su jednakim trajanjem u poljima
promjera 4 mm, 8 mm i 16 mm. Skenirani su tri dana nakon zracenja. Promatrano
je podrucje interesa promjera 4 mm oko tezista raspodjele. Odredeni su intenzitet
i standardna devijacija za neozracene i ozracene filmove te pozadinu. Odredena je
neto opticka gustoc¢a, a pomocu kalibracijske krivulje (dobivene tezistem za podrucje
interesa 4 mm) je odredena apsorbirana doza u sredistu raspodjele. Izlazni faktori

OF dani su izrazom

(6.1)
mm

gdje je apsorbirana doza za polje kolimatora , 4 ili 8 mm, a mm

apsorbirana doza za polje kolimatora 16 mm.

34



Slika 6.5: Filmovi ozraceni za odredivanje izlaznih faktora kolimatora 4, 8 i 16 mm.

6.2 Odredivanje apsorbirane doze ionizacijskom komorom i

odredivanje izlaznih faktora silicijskom diodom

Apsorbirana doza je odredivana ionizacijskim komorama PTW Semiflex TM31010 i
PTW PinPont3D TM31022 i elektrometrom PTW Unidos E T10008 (PTW, Freiburg,
Njemacka) u sfernim referentnim fantomima Elekta Solid Water i ABS fantomu polu-
mjera 80 mm. Mjerenja u antropomorfnom CIRS STEEV fantomu (CIRS Inc., Norfolk,
SAD) provedena su PinPoint3D komorom u tri mjerne tocke. Prve dvije tocke su mje-
rene u fantomu bez Supljine. Tocka P1 je straznja, a tocka P2 prednja tocka. Tocka
P3 se nalazi na polozaju tocke P1 i mjerena je u fantomu s kvadratnom zracnom
Supljinom u prednjem dijelu mozga.

Prije poCetka mjerenja provjeren je polozaj ionizacijske komore pomoc¢u CBCT-
a. Naboj je mjeren u trajanju od 1 minute, po deset mjerenja na nazivnom naponu
ionizacijske komore (400 V za Semiflex i 300 V za PinPoint3D) i deset mjerenja na
upola manjem naponu. Za svako pojedina¢no mjerenje je oCitana temperatura i tlak.
Mjerenja su provedena na polarizaciji napona i sa elektrometrom s kojim su komore
kalibrirane. Odredeni su korekcijski faktori za masu zraka u ionizacijskoj komori
i korekcijski faktori za saturaciju/rekombinaciju. Pomoc¢u njih je odredena brzina
doze.

Silicijskom diodom PTW Diode E 60017 i elektrometrom PTW Unidos E T10008
mjeren je sakupljeni naboj u poljima 4 mm, 8 mm i 16 mm. Mjerenja su provedena
u sfernom Solid Water fantomu. Za svako polje je provedeno 10 mjerenja u trajanju
od 1 minute bez vanjskog napona na diodi. Pomoc¢u izmjerenih vrijednosti odredeni

su izlazni faktori.
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Slika 6.6: Gama noz uredaj sa STEEV fantomom (gore lijevo), STEEV sa stere-
otaktickim okvirom (gore desno), ABS fantom na gama nozu (dolje lijevo), Solid
Water fantom na gama nozu (dolje desno).
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Slika 6.8: Shematski prikaz polozaja tri mjerne tocke u fantomu. Lijevo: tocka P1,
sredina: tocka P2, desno: tocka P3.
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6.3 Skeniranje fantoma CT uredajem

Solid Water, ABS i STEEV fantomi su skenirani CT uredajem Siemens SOMATOM
Definition AS+ s naponom cijevi 120 kV. Slike su rekonstruirane za dvije debljine
sloja, 1.0 mm i 1.5 mm, i za dvije rekonstrukcijske jezgre, H60 (kostani prozor) i J30
(mekotkivni prozor).

Da bi se mogle odrediti CT-ED krivulje, skeniran je i referentni CIRS Electron
Density (ED) fantom (CIRS Inc., Norfolk, SAD). On sadrZi izmjenjive umetke koji su
relativnom elektronskom gustocom jednaki razli¢itim vrstama tkiva, kao i umetke za
vodu. Skeniranje i rekonstrukcija se provode po istim uvjetima kao i za dozimetrijske
fantome. CT slike ED fantoma se obraduju u programu Merge Healthcare eFilm. U
njemu se odreduju Hounsfieldove jedinice koje se zatim povezuju sa relativnom elek-
tronskom gustocom pojedinog umetka. Hounsfieldove jedinice su odredene za sve
Cetiri rekonstrukcije. Mjerenja su provedena za tri kombinacije tkivu ekvivalentnih

umetaka.
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Slika 6.9: CT-ED fantom s razli¢itim umecima.
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7 Rezultati i diskusija

7.1 Kalibracija filmova

Neto opticka gustoc¢a odredena je relacijom (4.16). Filmovi su kalibrirani prema
izrazu (4.18), koji daje ovisnost nepoznate doze o poznatoj neto optickoj gustoci.
Parametri kalibracijske krivulje za podrucje interesa promjera 4 i 8 mm te tri nac¢ina

odredivanja sredista raspodjele dani su u Tablici 7.1.

sll ® Podaci ]
Kalibracijska krivulja :

abi e i [RMSE=006749] |

0||\\|
0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5

netOD

Slika 7.1: Kalibracijska krivulja dobivena metodom centra mase za podrucje interesa
promjera 4 mm.

Kao sto je vidljivo iz parametara, dobivene kalibracijske krivulje su vrlo sli¢ne.
Za metodu pomocu stacka nepouzdanosti su ve¢e u odnosu na nepouzdanosti dobi-
vene perforacijama i pomocu tezista raspodjele. To je u skladu s ocekivanjima zbog
¢injenice da nisu svi filmovi bili jednako centrirani prilikom skeniranja pa se uzima-
njem jedinstvenog sredista raspodjele unose dodatna odstupanja. U daljnjoj obradi
filmova koristena je kalibracijska krivulja dobivena metodom tezista za podrucje in-

teresa promjera 4 mm.

7.2 Raspodjela doze

Raspodjela doze je odredivana radiokromskim filmom. Krivulje profila doze su zagladene

Savitzky-Golay filtrom, nakon Cega je odredena Sirina na pola maksimuma profila
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| Parametar | a(Gy) | b(Gy) | n

perforacije, 4 mm

perforacije, 8 mm
teziste, 4 mm
teziste, 8 mm
stack, 4 mm
stack, 8 mm

Tablica 7.1: Parametri kalibracijske krivulje.

(engl. full width at half maximum, FWHM) i njegova polusjena, definirana kao uda-
ljenost izmedu tocke gdje doza iznosi 20% i tocke gdje iznosi 80% doze u sredistu
raspodjele. Dobiveni rezultati su usporedeni s referentnim vrijednostima [22]. Do-
zvoljeno je odstupanje do mm i za FWHM i za Sirinu polusjene. Promatrani su
xy i xz-profili i za svaki profil su posebno razmatrani x i y-smjer, odnosno x i z-smjer.

Rezultati za FWHM su dani u Tablici 7.2, a za polusjene u Tablici 7.3. Dobivene
vrijednosti su u odlicnom slaganju s referentnim vrijednostima za sve veli¢ine polja
i profile. Odstupanja su znatno ispod granice prihvatljivosti od 0.50 mm. Eksperi-
mentalno odredene vrijednosti su sustavno manje od referentnih. Razlog tomu lezi u
sumu u sredistu raspodjele i daljnjem zagladivanju, kao i ¢injenici da nisu svi profili
simetricni. Ti ¢cimbenici zajedno otezavaju tocno odredivanje doze u sredistu raspo-

djele, sto se dalje odrazava na rezultate.

Polje Profil FWHM (mm) | Ref. (mm) | Odstupanje (mm)
X-smjer
y-smjer
X-smjer
Z-smjer
X-smjer
y-smjer
X-smjer
Z-smjer
X-smjer
y-smjer
X-smjer
Z-smjer

xy-profil
4 mm

xz-profil

xy-profil

xz-profil

xy-profil
16 mm

xz-profil

Tablica 7.2: Sirina na pola maksimuma (FWHM) profila doze i odstupanje od refe-
rentne vrijednosti.
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Polje Profil Polusjena (mm) | Ref. (mm) | Odstupanje (mm)

X-smjer

xy-profil y-smjer

X-smjer

xz-profil .
Z-smjer

X-smjer

xy-profil y-smjer

8 mm

X-smjer

xz-profil .
Z-smjer

X-smjer

xy-profil y-smjer

16 mm

X-smjer

xz-profil .
Z-smjer

Tablica 7.3: Polusjena profila doze i odstupanje od referentne vrijednosti.

x-profil, 4 mm x-profil, 8 mm x-profil, 16 mm

6 6 6
5 5 5|
4 4 4]
= = =
Ok Ok Caf
a a o
2 2 2|
1
=20 -10 0 10 20 =20 -10 0 10 20 =20 -10 0 10 20
X (mm) X (mm) X (mm)
6 y-profil, 4 mm 6 y-profil, 8 mm 6 y-profil, 16 mm
5 5 5
4 4 )
=
23 3 3
)
2 2 2
1
0 0 0,
-20 -10 0 10 20 =20 -10 0 10 20 =20 -10 0 10 20
X (mm) X (mm) X (mm)
6 z-profil, 4 mm 6 z-profil, 8 mm 6 z-profil, 16 mm
5 5 5|
4 4 4]
= = =
Ok Ok Caf
=) =) o
2 2 2|
1
0 0 0,
-20 -10 0 10 20 =20 -10 0 10 20 =20 -10 0 10 20

X (mm) X (mm) X (mm)

Slika 7.2: Profili doze za polja velicine 4 mm, 8 mm i 16 mm.
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7.3 Izlazni faktori

Izlazni faktori su odredeni radiokromskim filmom i silicijskom diodom. Rezultati
su dani redom u Tablici 7.4 i Tablici 7.5. Usporedbom s referentnim vrijednostima
[22], uocavamo da rezultati dobiveni filmom nisu zadovoljavaju¢i, dok je slaganje
dobiveno diodom vrlo dobro. To je posebno vidljivo kod polja veli¢cine 4 mm. Zbog
male velicine polja, podrucje interesa obuhvaca dio raspodjele s nizom dozom. To
smanjuje srednji intenzitet, a samim time i apsorbiranu dozu. S druge strane, Sum

raspodjele ogranicava koliko malo podrucje interesa mozemo promatrati.

Polje | Izlazni faktor | Ref. | Rel. razlika (%)
4 mm
8 mm

Tablica 7.4: Izlazni faktori odredeni filmom i usporedba s referentnim vrijednostima.

Polje | Izlazni faktor | Ref. | Rel. razlika (%)
4 mm
8 mm

Tablica 7.5: Izlazni faktori odredeni silicijskom diodom i usporedba s referentnim
vrijednostima.

Silicijska dioda Diode E je vrlo malih dimenzija, s cilindricnim osjetljivim volu-
menom povrsine baze 1 mm i debljinom 30 um. Zbog tako malih dimenzija ucinak
volumnog usrednjavanja je znatno umanjen i rezultati su to¢niji u odnosu na rezul-

tate dobivene filmom.

7.4 Apsorbirana doza

Apsorbirana doza je odredena u referentnim fantomima Solid Water i ABS te u an-
tropomorfnom fantomu STEEV pomocu ionizacijskih komora Semiflex i PinPoint3D.
U Tablici 7.6 su dane brzine doze za pojedini fantom, te detektori i tocke u kojima
je mjerenje provedeno. Za Solid Water i ABS fantome su poznate referentne brzine
doze. Brzine doze za sva Cetiri mjerenja su unutar 2% od referentnih, sto je u skladu
sa smjernicama.

Mjerenja u fantomu STEEV su provedena u tri tocke, gdje je tocka P3 mjerena u

fantomu sa zratnom supljinom. Brzine doze odredene u fantomu bez Supljine (P1
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i P2) su vrlo slicne, sto ukazuje na to da nema velike razlike u gusenju snopa na te
dvije anatomske lokacije. U tocki P3 je izmjerena veca brzina doze, sto je u skladu s

ocekivanjima bududi da je gusenje manje zbog prisustva supljine.

Fantom, dozimetar i tocka mjerenja (Gy/min) (Gy/min) (%)
Solid Water, Semiflex TM31010
Solid Water, PinPoint3D TM31022
ABS, Semiflex TM31010

ABS, PinPoint3D TM31022
STEEV, PinPoint3D TM31022, P1 - -
STEEV, PinPoint3D TM31022, P2 - -
STEEV, PinPoint3D TM31022, P3 - -

Tablica 7.6: Brzina doze odredena u fantomima Solid Water, ABS i STEEV. Za Solid
Water i ABS fantome su rezultati usporedeni s referentnim vrijednostima.

7.5 CT-ED krivulja

Hounsfieldove jedinice su odredene za cetiri rekonstrukcije, za debljinu sloja 1.0 mm
i 1.5 mm te rekonstrukcijsku jezgru J30 i H60. CT-ED fantom je sniman s umetcima
relativne elektronske gustoce ekvivalentne tkivu. Odredene su CT-ED krivulje za tri
seta umetaka.

Prvi set sadrzi umetke za tkivo jetre, dojke, pluca pri izdahu, pluc¢a pri udahu,
misica, guste kosti (800 mg/cm ), trabekule kosti (200 mg/cm ) i masno tkivo.
Koristen je i umetak ekvivalentan vodi relativne elektronske gustoce 1.01 (Solid Wa-
ter). U drugom setu je umjesto masnog tkiva prazni umetak (zrak). U trecem setu je
na mjestu zraka Sprica koja sadrzi vodu.

Usporedene su CT-ED krivulje za tri seta umetaka. Nema razlika izmedu setova.
To je u skladu s ocekivanjima buduci da su koristene iste postavke CT uredaja prili-
kom snimanja. Izmedu krivulja za razlicite rekonstrukcije takoder nema razlika, sto
je i ocekivano jer su rekonstrukcije temeljene na istom setu neobradenih podataka. U
sustav za planiranje unesena je CT-ED krivulja od treceg seta za rekonstrukciju H60

debljine sloja 1.5 mm.
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Slika 7.3: Usporedba CT-ED krivulja za razli¢ite kombinacije tkivu ekvivalentnih ume-
taka. Dani su podaci za rekonstrukcijsku jezgru H60 i debljinu sloja 1.5 mm.
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Slika 7.4: CT-ED krivulje za cetiri rekonstrukcije slike. Podaci odgovaraju tre¢em setu
tkivu ekvivalentnih umetaka.

7.6 Usporedba algoritama za racun doze i optimizaciju, i eksperi-

mentalnih rezultata

Profili doza polja promjera 16 mm su odredeni u LGP-u za TMR 10 i konvolucijski al-

goritam u Solid Water i ABS fantomu. Rezultati su u odlicnom slaganju s referentnim
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vrijednostima, bez razlike medu algoritmima. Isto vrijedi i za izlazne faktore.
Apsorbirana doza je odredena u polju promjera 16 mm u fantomima Solid Water,
ABS i STEEV. Brzina doze je usporedena s eksperimentalnim vrijednostima (Tablica
7.7). Suprotno ocekivanjima, TMR 10 algoritam daje tocnije rezultate od konvolucij-
skog algoritma. Najveca razlika brzine doze za TMR 10 iznosi 2.1%, dok za konvo-
lucijski algoritam samo tocka P2 u STEEV fantomu ne prelazi tu vrijednost. Unatoc
zracnoj supljini za tocku P3 je TMR 10 algoritam dao toc¢nije rezultate od konvolu-
cijskog. Konvolucijski algoritam racuna vecu vrijednost doze u tocki P3 u odnosu na
tocke P1 i P2, dok TMR 10 za sve tocke daje priblizno istu vrijednost. To je u skladu

s ocekivanjima.

Fantom, dozimetar i tocka mjerenja | TMR 10 (%) | Konv. (%)
Solid Water, Semiflex TM31010
Solid Water, PinPoint3D TM31022
ABS, Semiflex TM31010

ABS, PinPoint3D TM31022
STEEV, PinPoint3D TM31022, P1
STEEV, PinPoint3D TM31022, P2
STEEV, PinPoint3D TM31022, P3

Tablica 7.7: Relativna razlika brzine doze odredene racunalno TMR 10 i konvolucij-
skim algoritmom u usporedbi s eksperimentalnim vrijednostima.

TMR 10 algoritam ima dodatne korekcije doze za raspodjelu smjestenu duboko
u tkivo. Gusenje snopa od povrsine lubanje do fokusa racuna se pomocu linearnog
koeficijenta gusenja  za osnovne energije zracenja Co. Gusenje snopa od fokusa
do tocke P racuna se pomocu linearnog virtualnog koeficijenta gusenja za snop
kolimatora u prstenu . Time se opisuju doprinosi dozi od interakcija u okolini
tocke P. Bududi da se sve mjerne tocke nalaze duboko u mekom tkivu, heteroge-
nosti imaju smanjeni ucinak na apsorbiranu dozu. Tocka P3, za koju bismo ocekivali
rezultat u korist konvolucijskog algoritma, nije smjestena tik uz supljinu. Time je
utjecaj supljine manji i dodatne korekcije TMR 10 algoritma daju tocnije rezultate.
Navedeno ne moze u potpunosti objasniti dobivene rezultate budu¢i da konvolucijski
algoritam sustavno prekomjerno gusi snop.

U literaturi se pronalaze mijesani rezultati. Konvolucijski algoritam se pokazao
tocniji u izracunu doze u neposrednoj blizini velikih promjena gustoce (umetak od

aluminija, HU 2633) [29], dok je TMR 10 dao bolje rezultate unatoc heterogenostima
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kada su koristeni tkivu ekvivalentni umetci s HU do 1000 [2, 30].

Hounsfieldove jedinice ovise o proizvodacu CT uredaja i naponu rendgenske cijevi
[31,32]. Iznos Hounsfieldovih jedinica pada s porastom napona u cijevi, medutim
svi fantomi su skenirani na naponu cijevi 120 kVp tako da se time ne moze objasniti

povecano gusenje snopa.
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8 Zakljucak

Odredene su kalibracijske krivulje ovisnosti apsorbirane doze o neto optickoj gustoci
za radiokromski film GAFChromic EBT3. Film je ozraten gama zraCenjem izvora
Co Leksellovim gama nozem Icon, Elekta u fantomu Elekta Solid Water. Neto
opticka gustoca dobivena je racunalnom obradom filmova skeniranih Epson Expre-
ssion 10000XL skenerom. Pomocu filmova je eksperimentalno odredena raspodjela
doze i izlazni faktori. Iz raspodjele doze su odredeni profili doze te su izracunate
sirine polusjene i Sirine profila na pola maksimuma. Izlazni faktori su odredeni i
pomocu silicijske diode PTW Diode E u Solid Water fantomu. Apsorbirana doza je
eksperimentalno odredivana ionizacijskim komorama PTW Semiflex TM31010 i PTW
PinPoint3D TM31022 u tri fantoma: Solid Water, Elekta ABS i CIRS STEEV. Mjerenja
u STEEV fantomu su provedena u tri mjerne tocke: prednja i straznja tocka u fan-
tomu bez Supljine i tocka u fantomu sa kvadratnom zra¢nom supljinom. Svi fantomi
su skenirani CT uredajem. Pomocu STEEV CT-ED fantoma odredena je CT-ED krivu-
lja potrebna za konvolucijski algoritam. U racunalnom sustavu za planiranje Elekta
Leksell GammaPlan su odredene raspodjele doze, izlazni faktori i apsorbirane doze
za TMR 10 i konvolucijski algoritam.
Raspodjele doze odredene eksperimentalno filmom i racunalno za oba algoritma
u izvrsnom su slaganju s referentnim vrijednostima. S druge strane, izlazni faktori
odredeni filmom ne daju zadovoljavajuce rezultate. Uc¢inak volumnog usrednjavanja
i Sum uzrokuju velika odstupanja od referentnih vrijednosti. Izlazni faktori odredeni
pomocu silicijske diode i racunalnih algoritama su u puno boljem slaganju. Apsor-
birana doza odredena TMR 10 algoritmom je u boljem slaganju s eksperimentalnim
rezultatima od one odredene konvolucijskim algoritmom. TMR 10 algoritam ima
dodatne korekcije na dubinu u tkivu. Bududi da su sve mjerne tocke smjestene du-
boko u meko tkivo, to povecava tocnost rezultata. Medutim, konvolucijski algoritam

sustavno podcjenjuje dozu.
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