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WSTEP
PODSTAWY FIZYCZNE RADIOTERAPII:

Podczas radioterapii fotonowym promieniowaniem jonizujacym, gdzie
napromieniane s3: tkanki migkkie, ko$ci lub inne struktury pacjenta, moga zachodzi¢ rozne
interakcje pierwotnych fotonéw X z atomami osrodka. Wzgledna przewaga kazdego
konkretnego rodzaju interakcji zalezy od dwoch gltownych czynnikow, energii
oddziatujacego fotonu i sktadu atomowego osrodka. W niektdrych interakcjach czes¢
energii fotonu jest przekazywana elektronom nalezagcym do atomoéw czasteczek
budujacych tkanki. Elektrony te, ze wzgledu na swodj krotki zasieg (w pordéwnaniu
z fotonami), rozpraszaja swoja energi¢ lokalnie woko6l miejsc oddzialywania. Taka lokalnie
zaabsorbowana energia staje si¢ przyczyng efektow promieniowania lub uszkodzen. Jesli
foton wchodzi 1 wychodzi z o$rodka absorbujacego z catg swoja energia lub jesli tylko
zmienia swoj kierunek w oddzialywaniu, to do o$rodka absorbujacego nie jest dostarczana

dawka promieniowania [1].

Promieniowanie dzieli si¢ na dwie gtowne kategorie, niejonizujace i jonizujace,
w zaleznos$ci od jego zdolno$ci do jonizacji materii. Promieniowanie niejonizujace nie
moze zjonizowa¢ materii w odroéznieniu od jonizujacego, na drodze ktérego moze dojs¢
w sposOb bezposredni (czgstki natadowane: elektrony, protony, cigzkie jony) lub posredni
tj. czastki neutralne np. fotony (promienie X i gamma), neutrony. Promieniowanie
jonizujace posrednio deponuje energic w osrodku poprzez dwuetapowy proces.
W pierwszym etapie uwalniana jest czastka naladowana (np. fotony uwalniaja elektrony),
a nastepnie w drugim etapie uwolnione czastki natadowane przekazuja energie do osrodka
poprzez bezposrednie oddzialywania kolumbowskie z elektronami orbitali atoméw danego
o$rodka. Promieniowanie jonizujace, zaroOwno bezposrednie, jak 1 posrednie, jest
stosowane w leczeniu chordb gtéwnie — lecz niewytacznie — nowotworowych. Radiologia
diagnostyczna 1 medycyna nuklearna sg galeziami medycyny wykorzystujacymi

promieniowanie jonizujace w diagnostyce choroby [1, 2].

W ciaggu ostatnich kilkudziesigciu lat medyczne akceleratory liniowe staty sig¢
dominujagcym urzadzeniem w leczeniu nowotwordw za pomoca promieniowania
jonizujacego. W przeciwienstwie do akceleratorow uzywanych do badan w zakresie fizyki
wysokich  energii, akceleratory medyczne s3 kompaktowymi urzadzeniami

zamontowanymi izocentrycznie, co pozwala na leczenie promieniowaniem, prowadzac



wigzke w stron¢ pacjenta z roznych kierunkow, tak aby skoncentrowaé dawke w guzie
1 0szczgdzi¢ zdrowe tkanki w jak najwigkszym stopniu. Medyczne akceleratory liniowe
przyspieszaja elektrony do energii kinetycznych od 4 MeV do 25 MeV, wykorzystujac
mikrofalowe pola o czegstotliwosci radiowej RF (ang. Radio Frequency) w zakresie od
103 MHz (pasmo L) do 104 MHz (pasmo X), przy czym zdecydowana wickszo$¢ pracuje
na czestotliwosci 2856 MHz (pasmo S). W akceleratorze liniowym elektrony sa
przyspieszane po prostych trajektoriach w specjalnych, opréznionych strukturach zwanych
falowodami akceleracyjnymi. Elektrony podazaja liniowa S$ciezka przez t¢ sama,
stosunkowo niska, réznice potencjatow kilka razy; dlatego tez akceleratory liniowe naleza
do klasy akceleratorow cyklicznych, podobnie jak inne urzadzenia cykliczne, ktére

zapewniaja zakrzywione tory dla przyspieszanych czastek (np. betatron i cyklotron) [3].

Do uzytku klinicznego dostgpne sa rozne typy akceleratorow. Niektore wytwarzaja
promieniowanie rentgenowskie tylko w niskim zakresie megawoltowym (4 MV lub 6 MV),
inne wytwarzaja zarowno promieniowanie rentgenowskie jak i elektronowe przy ré6znych
energiach megawoltowych. Typowy nowoczesny wysokoenergetyczny akcelerator
wytwarza dwie energie fotonéow (np. 6 MV 1 18 MV) oraz kilka energii elektronow
w zakresie od 4 MeV do 22 MeV. Formowanie wigzki w akceleratorze medycznym jest
procesem wieloetapowym, gdzie zrdédlem elektronow jest dzialo elektronowe sktadajace
si¢ z katody oraz uziemionej anody. Elektrony sg termicznie emitowane z podgrzewanej
katody, skupiane w wigzke otowkowa i1 przyspieszane w kierunku perforowanej anody,
przez ktora dryfuja do falowodu akceleracyjnego. System generowania mocy
o czestotliwosci radiowej RF wytwarza promieniowanie mikrofalowe o wysokiej mocy
wykorzystywane do przyspieszania elektronow w falowodzie przyspieszajacym i sklada
sic z dwoch elementow: zrodta mocy RF i modulatora impulsowego. Zroédlem mocy RF,
w akceleratorze medycznym jest magnetron, natomiast modulator impulsowy wytwarza
impulsy o wysokim napigciu, wysokim nat¢zeniu i krotkim czasie trwania, wymagane do
,wstrzykiwania elektronow”. Elektrony sg przyspieszane w falowodzie przyspieszajacym
za pomocy transferu energii z pola wysokiej mocy RF. Nastepnie wysokoenergetyczna
wigzka przyspieszonych elektrondw kierowana jest do gtowicy na tarcze (w trybie terapii
rentgenowskiej) lub na folie rozpraszajaca (w trybie terapii elektronowe;j). Intensywnos¢
wigzki promieniowania rentgenowskiego wytwarzanej w tarczy, z ktorej niewielka czgs¢
(rzgdu 10%) energii kinetycznej wiazki elektrondéw jest przeksztalcana w promieniowanie

rentgenowskie, jest gtownie szczytowa w kierunku do przodu, a filtr sptaszczajacy jest



uzywany do sptaszczenia wiazki i uczynienia jej uzyteczng dla zastosowan klinicznych.
Kazda kliniczna wigzka fotonow wytwarzana przez dang energi¢ kinetyczng elektronu ma
swoj wlasny specyficzny filtr sptaszczajacy. Kolimacja wigzki fotonow w typowym
nowoczesnym akceleratorze medycznym jest realizowana za pomoca trzech urzadzen
kolimacyjnych: kolimatora gtéwnego, wtornego ruchomego kolimatora definiujacego
wigzke i kolimatora wielolistkowego MLC (ang. Multileaf collimator). Kolimator gtowny
definiuje maksymalnie okraglte pole, ktére jest nastgpnie zmniejszane za pomoca
regulowanego kolimatora prostokatnego, sktadajacego si¢ z dwoch gornych niezaleznych
szczek 1 dwoch dolnych niezaleznych szczegk, wytwarzajacego prostokatne lub kwadratowe
pola o maksymalnych wymiarach 40x40 cm2 w izocentrum akceleratora tj. w odlegtosci
100 cm od tarczy rentgenowskiej. Kolimator wielolistkowego MLC to stosunkowo nowy
dodatek do nowoczesnej technologii dostarczania dawki za posrednictwem akceleratora
medycznego, ktory umozliwia wytwarzanie pdél promieniowania o nieregularnych
ksztattach z doktadnos$cia i wydajnos$cia, a opiera si¢ on na uktadzie par waskich listkow
kolimatora, z ktorych kazdy sterowany jest wlasnym miniaturowym silnikiem. Obecne
modele zawieraja do 160 listkow (80 par) pokrywajacych pola promieniowania do
40%x40 cm2 1 wymagajacych 160 indywidualnie sterowanych komputerowo silnikow
1 obwodow sterujacych. System monitorowania wigzki i system kolimacji wigzki tworza
zasadniczy system w akceleratorze medycznym, zapewniajacy dostarczenie pacjentowi
dawki promieniowania zgodnie z =zaleceniami, z duza dokladno$cia numeryczng

1 przestrzenng [3].

Uktad pomocniczy akceleratora medycznego sklada si¢ z kilku podstawowych
uktadow, ktore nie sa bezposrednio zwigzane z przyspieszaniem elektronow, ale
umozliwiajg funkcjonowanie akceleratora medycznego w warunkach klinicznych np. uktad
pomp prozniowych, uktad chtodzenia woda, uktad sprezonego powietrza oraz ostona przed

promieniowaniem [3].
PROMIENIOWANIE X

Promieniowanie X (hamowania) scharakteryzowane jest poprzez widmo ciggle
(niem. Bremsstrahlung) emitowane w wyniku odziatywan elektron-jadro i powstajace na
skutek utraty energii przez elektrony o wysokiej energii kinetycznej hamowane w polu
jadra atomowego materialu absorbujacego. Jest to procesie radiacyjny. Rowniez
w przypadku promieniowania X wyst¢puje widmo dyskretne charakterystyczne dla przejs¢

elektrondw z jednego dozwolonego orbitalu na drugi [4].



Oddzialywania fotonéw moga by¢ silnie zwigzane z elektronem (np. efekt
fotoelektryczny), z polem elektrycznym jadra (produkcja par elektron i pozyton) lub
z elektronem na swobodnym orbitalu (efekt Comptona). Podczas oddziatywania, foton
moze catkowicie zanikna¢ lub moze by¢ rozproszony spdjnie lub niespdjnie [2]. Wazne
procesy oddziatywania sklasyfikowane jako procesy rozpraszania niekoherentnego,
w ktorych energia jest przekazywana w tkankach lub uktadach réwnowaznych tkankom,
sa nastepujace: proces fotoelektryczny, rozpraszania Comptonowskiego oraz produkcja par
elektron 1 pozyton. Po absorpcji energii zwigzanej z w/w procesami niekoherentnymi,
nastepuje kolejny tancuch zdarzen, ktory ostatecznie prowadzi do uszkodzenia tkanki,

zarowno odwracalnego jak i nieodwracalnego [4].

Napromienienie dowolnego uktadu biologicznego powoduje szereg procesow,
ktére roznig si¢ znacznie pod wzgledem skali czasowej (Rysunek 1). Procesy te mozna

podzieli¢ na trzy fazy: fizyczna, chemiczng i biologiczng [5].

Biological
Physical _C/_)e,_ni_c.al_ ~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~~
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Rysunek 1. Skala czasowa skutkow oddzialywania promieniowania na uktady

biologiczne [5]
ODDZIALYWANIE FIZYCZNE

Faza fizyczna sklada si¢ z oddzialywan pomigdzy natadowanymi czasteczkami
a atomami, z ktérych zbudowana jest tkanka biologiczna. Elektron o duzej predkosci
potrzebuje okoto 107!8 sekundy na dotarcie do czgsteczki DNA i okoto 10°!* sekundy na
przejscie przez komorke ssaka. W tym czasie oddzialuje on gléwnie z elektronami
orbitalnymi, wyrzucajac niektore z nich z atomoéw (jonizacja) i podnoszac inne na wyzsze
poziomy energetyczne w atomie lub czasteczce (wzbudzenie). Jesli sa wystarczajaco

energetyczne, te wtorne elektrony moga wzbudza¢ lub jonizowa¢ inne atomy, w poblizu
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ktérych przechodza, dajac poczatek kaskadzie zdarzen jonizacyjnych. Na 1 Gy
pochlonigtej dawki promieniowania, w objetosci kazdej komorki o $rednicy 10 pm

zachodzi ponad 105 jonizacji [5].

Gdy wiazka promieniowania przechodzi przez tkank¢ Iub inne o$rodki
pochtaniajace, nastgpuje utrata jej energii. Cze$¢ jest przekazywana do o$rodka, w ktérym
zachodzg interakcje, podczas gdy inna cz¢$¢ opuszcza t¢ objetos¢. Energie te nazywane sg
odpowiednio energiag zaabsorbowang, AE., (czasami nazywang energia przekazang)
1 energig utracong, AEL. Calkowita energia opuszczajaca wigzke przychodzaca nazywana

jest energig przekazang, AE.. R6znica pomigdzy energia zaabsorbowang E;, a przekazana:
AE,, = AE,. — AE;, (1)

gdzie E;, to energia przekazana w procesach rozpraszania pomniejszona o energi¢ E;,

ktéra opuszcza badany uktad, zazwyczaj, ale nie zawsze, w rozproszonym fotonie, jonie

lub nukleonie [4].

EFEKT FOTOELEKTRYCZNY

Proces absorpcji fotoelektrycznej to proces, w ktorym przychodzacy foton
oddziatuje z elektronem zwigzanym z jadrem atomowym na orbitalu rozpraszajacego
atomu [6]. Foton padajacy zanika, a fotoelektron zostaje wyrzucony ze swojego orbitalnego
potozenia w powtoce K, L lub M atomu. Miejsce orbitalne opuszczone przez fotoelektron
zostaje wypehione elektronem z zewnetrznego orbitalu. Wynikiem tego przesunigcia
orbitalnego jest emisja charakterystycznego promieniowania rentgenowskiego, ktdrego
energia jest roznicg orbitalnej energii wigzania fotoelektronu i orbitalnej energii wigzania

elektronu wypelniajacego zwolniony orbital [1, 3, 4].
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Fluorescent radiation
E = Ab.e.

Incoming photon
E=hy

Photoalectron leaving

["hr-bo.\

Rysunek 2. Schemat przedstawia efekt fotoelektryczny. Padajacy foton (ang. Incoming
photon) wyrzucajacy fotoelektron (ang. Photoelectron leaving), w wyniku czego
nastgpuje ruch elektronu z zewngtrznego orbitalu w celu zapehienia tej luki. Na rysunku
pokazane jest przemieszczenie elektronu z orbitalu M do pozycji orbitalu K z emisja

fotonu fluorescencyjnego (ang. Fluorescent radiation) [4]

Energia padajacego fotonu wynosi Av. Jesli ten foton ma oddziatywacé z elektronem
na orbitalu, energia fotonu musi by¢ rowna Ilub przekracza¢ energi¢ wigzania
przemieszczanego elektronu b.e. (ang. the binding energy). Jezeli zachodzi oddzialywanie,
energia kinetyczna fotoelektronu, ktory si¢ pojawia jest rowna energii padajacego fotonu

1 jest pomniejszona o energi¢ wigzania elektronu, ktory ulegl przemieszczeniu:
Ex fotoelektronu = hv — b.e., (2)

Podczas wypelniania wolnego miejsca na orbitalu, energia wigzania bedaca roznica
energii wigzania dwoch zaangazowanych orbitali, jest emitowana jako foton
fluorescencyjny. Dla pierwiastkow tkankowych (tych o niskim Z) wartosci energii
wigzania sg tak mate (500 eV lub mniej), ze w zasadzie cala energia padajacego fotonu
zostanie zamieniona na energi¢ kinetyczng. Energia fotoelektronu zostanie zdeponowana
lokalnie. Foton fluorescencyjny be¢dzie mial tak niska energie, tzn. rdowna roéznicy energii
wigzania obu powlok, ze cata jego energia rowniez zostanie zdeponowana lokalnie, tak
wigc energia przekazana jest energiag pochlonieta w uktadzie o niskim Z, takim jak tkanka

[1,3,4].
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W przypadku procesu fotoelektrycznego bardzo wydajna jest absorpcja przekazane;j
energii w uktadach tkankowych, gdzie mozna zatozy¢, ze fotoelektron lokalnie deponuje
wiekszos$¢ swojej energii. Proces fotoelektryczny wnosi jednak jedynie niewielki wktad do
energii pochtonietej dla fotonow z zakresu energii, ktory jest interesujacy dla uszkodzen
biologicznych [4]. Oddziatywanie fotoelektryczne jest najbardziej prawdopodobne, gdy
energia padajacego fotonu jest nieco wigksza od energii wigzania elektronu, z ktorym on
oddziatuje. W rezultacie, wykres funkcji energii fotonu jest skomplikowang zaleznoscia.
Ma on ostre piki przy energiach wigzania roznych powlok orbitalnych i silng zaleznoscia

od liczby atomowej atomu [1, 3, 4].
EFEKT COMPTONA

Opisany przed chwila proces, rozpraszanie fotoelektryczne, jest zjawiskiem
dotyczacym atomu i zwigzanych z nim elektronéw. Nie moze ono zachodzi¢ w przypadku
elektrondow niezwigzanych (swobodnych). Fotony moga rowniez oddzialywac
z elektronami swobodnymi poprzez dwa mechanizmy: albo poprzez proces rozpraszania
koherentnego (rozpraszanie Rayleigha) albo poprzez rozpraszanie niekoherentne (efekt
Comptona). Rozpraszanie koherentne jest procesem, w ktorym Zadna energia padajacego
fotonu nie jest zamieniana na energi¢ kinetyczng w osrodku. Fala elektromagnetyczna
padajacego fotonu oddziatluje z elektronami osrodka, powodujac ich drgania o tej samej
czestotliwosci, hv, a te zkolei jako drgajace tadunki, emitujag promieniowanie
elektromagnetyczne o tej samej czestotliwosci, co padajacy foton. Poniewaz rozpraszanie
jest zjawiskiem kooperatywnym, w ktérym uczestnicza wszystkie elektrony osrodka,
nazywa si¢ je rozpraszaniem koherentnym. Emitowane promieniowanie
elektromagnetyczne od kazdego z elektronéw taczy si¢ i/lub interferuje ze soba, dajac
w efekcie fale o czestotliwosci Av 1 kierunku réznym od kierunku padajacego fotonu.
Poniewaz nie dochodzi do przeniesienia energii kinetycznej proces ten nie ma znaczenia
dla zdarzen biologicznych lub chemicznych w o$rodku. Warunki, gdzie elektrony moga
rozprasza¢ si¢ niezaleznie nazywany jest rozpraszaniem niespdjnym lub rozpraszaniem
Comptona. Jest to jeden z najwazniejszych mechanizméw oddziatywania dla materiatow
réwnowaznych tkankom, ze wzgledu na rozwazania dotyczace przekroju energetycznego,
w ktorym te procesy zachodza [4]. W efekcie tym powstaje foton rozproszony, o energii
hv' mniejszej od energii fotonu padajacego hv, a z atomu wyrzucany jest elektron, zwany
elektronem Comptona (odrzutowym) posiadajacy energi¢ kinetyczng E [3]. Poniewaz

w procesie Comptona energie wigzace sg bardzo mate (elektron swobodny lub prawie
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swobodny), w zasadzie mozna stosowac obliczenia mechaniki klasycznej z zachowaniem

energii i pedu [4].

Recoil electron:
momentum, p = q; energy = E;
velocity = v

Incoming photon:

E = hy; momentum, p = hy/c ¢ = electron scattering angle

f = photon scattering angle

Scattered photon:
E = hy’; momentum, p = hy’/c

Rysunek 3. Schemat przedstawia rozpraszanie niekoherentne Comptona fotonu o energii
hv 1 pedzie p = hv/c, z elektronem swobodnym. Gdy padajacy foton jest rozpraszany
przez luzno zwigzany elektron to zostaje on wprawiony w ruch z energia kinetyczna

i pedem [4]

Energia elektronu odbitego (E) jest rowna roznicy energii fotonu padajacego hv

oraz energii fotonu odbitego (hv '):
AE = hv — hv' 3)
Rozproszony foton bedzie miat mniejsza energie niz foton padajacy i dlatego jego
dhugos¢ fali bedzie wigksza. Poniewaz ped musi by¢ zachowany, kat odrzutu elektronu, ¢,
jest jednoznacznie okreslony, jezeli znany jest kat rozproszenia fotonu, 6:

a(1-cosB9)
1+ a(1—cos 6)

E= 4

gdzie, a zastgpione jest przez iloraz hv oraz myc?~0.511 MeV.

Po zdarzeniu rozpraszania Comptona mozna zatozy¢, ze cala energia
rozproszonego fotonu opusci uktad absorbujacy. Przekazana energia bedzie energia

kinetyczng nadang elektronowi. Efektywnos¢ rozpraszania Comptona dla przekazywania
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energii w tkankach biologicznych nie jest duza, dopdki energia fotonu padajacego nie

przekroczy 100 keV lub wigcej [4].

Zjawisko
fotoelektryczne
100
zjawisko
; Comptona zjawisko
S tworzenia par
.
(¥}
e %
o
.
N
°
3
0
0,01 o1 10 10 100

energia [MeV]

Rysunek 4. Procentowy udziat trzech gtownych zjawisk oddzialywania fotonow
w wodzie oraz ich zalezno$¢ od energii. W osrodku zblizonym sktadem ciatu cztowieka
udzial procesu odziatywania Comptona jest przewazajacy dla energii fotonow

wykorzystywanych w radioterapii [7]

Podsumowujac, w procesie tym nastepuje oddziatywanie fotonu i elektronu (stabo
zwigzanego), ale oryginalny foton pojawia si¢ ponownie jako foton rozproszony o nizszej
energii [6]. Proces jest prawie niezalezny od liczby atomowej i ma najwigksze znaczenie

dla absorpcji energii w tkankach migkkich dla energii w zakresie od 100 keV do 10 MeV
[L, 4].

TWORZENIE PAR

Jezeli do materii dostanie si¢ energetyczny foton o energii hv przekraczajacej
1,02 MeV, to moze on oddziatywaé w procesie zwanym produkcja par elektron i1 pozyton
[3, 6]. Aby proces ten mogt zaj$¢ musza by¢ zachowane trzy wielkosci: energia, tadunek
i ped [3]. W tym mechanizmie przekazywania energii foton, przechodzac w poblizu jadra
atomu, poddawany jest oddziatywaniom silnego pola pochodzacego od jadra i moze
zanikna¢ jako foton i pojawia¢ si¢ ponownie jako dodatnia i ujemna para elektronowa.
W tym mechanizmie jadro rozpraszajace odgrywa mniej lub bardziej pasywna rolg. Stan

jadra rozpraszajacego przed i po zdarzeniu jest taki sam, z wyjatkiem pewnej zmiany
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w jego energii kinetycznej i pedzie. Nie dochodzi do zadnego innego wzbudzenia jadra
rozpraszajacego. Dochodzi zatem do zamiany fotonu na pare: elektron dodatni i1 elektron
ujemny. Energia kinetyczna przekazana jadru jest w zasadzie nieznaczna, ale poniewaz
wystepuje pewny odrzut jadra, energia 1 ped nie sg przekazywane w uktadzie znikajacego
fotonu 1 dwoch pojawiajacych sie elektronéw. Nalezy wyjasni¢, ze dwa powstajace
elektrony, e- i e+, nie sa rozproszonymi elektronami orbitalnymi, ale s3 one nowo

utworzone w wyniku przemiany energii i masy znikajacego fotonu [1, 4].

hy {>1.02 MeV)

hr = 0.5611 MeV
Nucleus

hy = 0.511 MeV

Rysunek 5. Zdarzenia zachodzace podczas procesu produkcji par [4]

Energia kinetyczna elektrondw wyprodukowanych w tym procesie bedzie rowna
rdéznicy pomiedzy energia padajacego fotonu a sumie dwodch energii: elektronu i pozytronu

tj. 1.022 MeV:
hv — 1.022 = Epozyton — Eetektron ©)

W miare jak pozyton bedzie tracit energie i w koncu osiggnie energie Fermiego, bedzie
przekazywal swoja energi¢ kinetyczng do osrodka w taki sam sposéb, jak to ma miejsce
w przypadku elektronu ujemnego. Jednakze, gdy spowolni do energii bliskiej
spoczynkowej, pozyton bedzie oddzialywat z elektronem swobodnym wytwarzajac dwa
fotony anihilacyjne o energii 0,511 MeV, o wektorach przeciwnie skierowanych.
Wyzwolenie calkowitej energii 1,022 MeV odpowiada réwnowaznosci energetycznej
masy dwoch elektronow, ktore zniknety. Jezeli ped uktadu dwoéch ciat, elektronu
i pozytonu, w uktadzie laboratoryjnym wynosi zero, to dwa kwanty promieniowania

elektromagnetycznego pojawia si¢ z doktadnie przeciwnymi wektorami kierunkowymi.
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Fotony anihilacyjne pelnig taka samg rol¢ jak foton rozproszony w procesie Comptona
i foton fluorescencyjny w procesie fotoelektrycznym, gdyz sa uwazane za energi¢ tracong

do uktadu (czyli nie przekazywang) [4].
ODDZIALYWANIE CHEMICZNE

Faza chemiczna opisuje okres, w ktérym uszkodzone atomy i czasteczki reaguja
zinnymi skfadnikami komorki w gwaltownych reakcjach chemicznych. Jonizacja
i wzbudzenie prowadza do zerwania wigzan chemicznych i1 powstania rozbitych
czasteczek, zwanych "wolnymi rodnikami”. Sa one bardzo reaktywne i angazuja si¢
w szereg reakcji, ktore ostatecznie prowadza do przywrocenia rownowagi ladunku
elektronowego. Reakcje wolnorodnikowe koncza si¢ w ciggu okoto 1 ms od ekspozycji na
promieniowanie. Wazng cechg fazy chemicznej jest konkurencja migdzy reakcjami, ktore
unieszkodliwiaja wolne rodniki, a reakcjami wigzania prowadzacymi do trwatych zmian

chemicznych w waznych biologicznie czasteczkach [5].
ODDZIALYWANIE BIOLOGICZNE

Faza biologiczna obejmuje wszystkie kolejne procesy. Zaczynaja si¢ one od reakcji
enzymatycznych, ktore dzialaja na resztkowe uszkodzenia chemiczne. Zdecydowana
wigkszo$¢ uszkodzen, na przyktad w DNA, jest skutecznie naprawiana. Niektore rzadkie
uszkodzenia nie udaje si¢ naprawic i to wtasnie one prowadza w koncu do $mierci komorki.
Komorki potrzebuja czasu, aby umrze¢; w rzeczywistosci po matych dawkach
promieniowania moga one przej$¢ kilka podziatéw mitotycznych zanim umrg. To wiasnie
zabicie komorek macierzystych i pdzniejsza utrata komorek, ktore moglyby z nich
powstac, jest przyczyng wczesnych objawow uszkodzenia normalnej tkanki w pierwszych
tygodniach i miesigcach po napromieniowaniu. Przykladem moze by¢ rozpad skory lub
btony §luzowej, denudacja jelita i uszkodzenie uktadu krwiotwoérczego. Wtdérnym efektem
zabijania komorek jest kompensacyjna proliferacja komorek, ktoéra wystgpuje zardwno
w tkankach prawidlowych, jak 1 w nowotworach. W pozniejszym okresie po
napromieniowaniu normalnych tkanek pojawiaja si¢ "pdzne reakcje". Nalezg do nich
zwtoknienia 1 teleangiektazje skory, uszkodzenia rdzenia krggowego 1 naczyn
krwionosnych. Jeszcze pdzniejszym przejawem uszkodzen popromiennych jest pojawienie
si¢  wtornych nowotworéw (tj. kancerogeneza popromienna). Skala czasowa
obserwowalnych skutkow promieniowania jonizujagcego moze zatem si¢ga¢ nawet wielu

lat po ekspozycji [5].
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ODDZIALYWANIE PROMIENIOWANIA X Z MATERIA OZYWIONA —
HORMEZA RADIACYJINA

Narazenie na promieniowanie w wysokich dawkach jest uwazane za szkodliwe
1 zwigkszajace czgstos¢ wystepowania nowotworéw podczas gdy z drugiej strony uwaza
si¢, ze narazenie na niskie dawki ma korzystne skutki, znane jako hormeza radiacyjna
i odpowiedz radioadaptacyjna. Przeprowadzono liczne badania nad skutkami niskich
dawek promieniowania; wiele z nich sugeruje korzystne skutki lub ich brak, podczas gdy
inne sugeruja skutki szkodliwe. Skutki napromieniowania matymi dawkami sa $cisle
zwigzane z tym, czy hipoteza LNT (ang. Linear-no-thresshold) jest prawdziwa. W tej
hipotezie = zaklada si¢, ze zwigzek migdzy dawkami promieniowania
a prawdopodobienstwem  wystgpienia stochastycznych skutkéw promieniowania,
tj. zachorowalnosci na raka i skutkoéw genetycznych, jest liniowy, a zatem nie ma progu
dla takich skutkéw a promieniowanie zwigksza zachorowalno$¢ na raka nawet przy niskich
dawkach. Hipoteze t¢ zaproponowano w latach 40. 1 50. XX wieku, a do jej ugruntowania
w znacznym stopniu przyczynil si¢ laureat Nagrody Nobla Hermann Muller. W zwigzku
z tym wysuni¢to hipotezg, ze promieniowanie jest niebezpieczne nawet przy dawkach
ponizej 100 mGy. W tym czasie istnialy jednak dane sugerujace istnienie wartosci
progowych w zakresie niskich dawek dla biologicznych skutkéw promieniowania, niektore
kolejne badania réwniez potwierdzaty liniowa zalezno$¢, ale ostatnio wykazano, ze
zdolno$¢ do naprawy DNA jest $cisle zwigzana z istnieniem progu na krzywej dawka-
odpowiedz, ktéra to przyjmuje ksztalt litery U, ze spadkiem czesto$ci mutacji przy niskich
dawkach. Poniewaz wigkszo$¢ komorek ssakow posiada zdolno$¢ naprawy DNA,
sugerowano, ze teoria LNT nie ma zastosowania do ludzi. Hormeza jest terminem
uzywanym w toksykologii, gdyz nawet silnie toksyczne substancje moga wywieraé
stymulujace i korzystne dziatanie przy matych dawkach lub stezeniach. Wszystkie zwigzki
toksyczne moga mie¢ takie dziatanie hormetyczne, a stwierdzono, ze substancje
rakotworcze majg dziatanie hamujace rozwdj nowotwordw przy niskich dawkach lekow.
Wedhug ostatniego przegladu koncepcja hormezy zostata uogélniona w dziedzinie biologii
molekularnej, a tagodne do umiarkowanych przerywane czynniki stresogenne z dowolnego
zrédla moga wywotywac reakcje hormetyczne. Nie tylko promieniowanie i toksyny, ale
takze wszystkie substancje chemiczne, materia i zdarzenia we wszech$wiecie moga mie¢
podobne wiasciwosci. Witaminy 1 hormony sa niezb¢dne w matych dawkach, ale maja

niekorzystne dziatanie, gdy dawki przekraczaja pewien poziom. Wszystkie leki staja si¢
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toksyczne, gdy sa podawane w zbyt duzych ilosciach. Poniewaz cztowiek i inne organizmy
zywe zyja w warunkach naturalnego promieniowania, nalezy sadzi¢, ze odpowiednia ilo§¢
promieniowania jest im niezbg¢dna, a jesli poziom promieniowania spadnie niemal do zera,
moga pojawi¢ si¢ rozne zaburzenia. Wiadomo juz, ze niektére organizmy zywe, w tym
bakterie i rosliny, nie mogg rozwijac si¢ bez promieniowania na poziomie tta. Odpowiedz
radioadaptacyjna jest zjawiskiem, w ktorym male dawki promieniowania jonizujacego
zmniejszajg szkodliwe skutki kolejnych wigkszych dawek promieniowania. Wigkszos¢
biologdéw zdaje sie akceptowac istnienie odpowiedzi adaptacyjnej. Objawy tej odpowiedzi
zaleza jednak od rodzaju komorek, tkanek i zwierzat, podtoza genetycznego, metody
napromieniania itp. Rozrdézniono trzy gléwne mechanizmy obrony komorkowe;j
wchodzace w sktad procesu odpowiedzi adaptacyjnej: ochrona przed reaktywnymi
formami tlenu poprzez zwiagzki przeciwutleniajagce tj. glutation oraz enzymy
detoksykujace, naprawa nici DNA w przypadku przerwania jej podwdjnej nici i eliminacja
komorek uszkodzonych poprzez mechanizmy obrony immunologicznej i apoptozy.
Eliminuja one rodniki hydroksylowe i dzialaja jako $rodki promieniochronne. Zdolno$¢ do
naprawy DNA zwigksza si¢ pod wplywem napromieniowania dzigki indukcji enzymow
naprawczych DNA. Przy niskich poziomach dawek korzysci wynikajace ze zwigkszonej
zdolnosci do naprawy DNA moga przewyzsza¢ uszkodzenia spowodowane

promieniowaniem [8, 9].

Od czasu odkrycia promieniowania rentgenowskiego naukowcy staraja si¢ ustalic,
czy istnieje bezpieczny poziom promieniowania i jakie sg jego skutki przy roéznych
poziomach. Liniowy model bezprogowy, oparty na ekspozycji na wysoka dawke, zostat
zaakceptowany do zastosowan w dziedzinie bezpieczenstwa promieniowania i efektow
dawki. Jednak sprzeczne wyniki uzyskane przez obie strony sporu dotyczacego hormezy
radiacyjnej dowodza, ze skutki dziatania niskich dawek promieniowania nie sg doktadnie
znane. W miar¢ postgpOw w nauce o promieniowaniu potrzebne s3 dalsze badania nad
teorig hormezy oraz kwestionowanie zasadnosci liniowego modelu bezprogowego przy

nizszych dawkach promieniowania [8, 9].
TECHNIKI RADIOTERAPII NOWOTWOROW MIEDNICY

Rak szyjki macicy jest trzecim co do czgsto$ci wystepowania nowotworem u kobiet na
$wiecie, przy czym 60% pacjentek jest diagnozowanych ponizej 50 roku zycia. Wigkszo$¢
chorych ma miejscowo zaawansowang chorobe, gdzie standardowym leczeniem jest

chemioterapia, a nastgpnie brachyterapia, z oczekiwanym odsetkiem wyleczen
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wynoszacym 30-90% w zalezno$ci od stopnia zaawansowania. Chemioradioterapia
miednicy wiaze si¢ z powazng pozng toksycznoscig zotadkowo-jelitowa i moczowo-
ptciowa. Standardowe postepowanie radioterapeutyczne w przypadku guzéw miednicy,
takich jak rak odbytnicy, prostaty, szyjki macicy i endometrium czy jajnika opiera si¢ na
napromienianiu duzego fragmentu ciala obejmujacego dotknigty chorobg obszar.
Wskazanie do operacji jest czgsto ograniczone przez naciek na §ciany miednicy, bliskos¢

naczyn biodrowych lub struktur nerwowych [10, 11].

Komputerowe planowanie radioterapii zostato po raz pierwszy opisane ponad 40 lat
temu. Wczesne dedykowane systemy planowania opieraly si¢ na dwuwymiarowych
informacjach o konturach 1 obliczaly dawke¢ na postawie stosunkowo prostych
dwuwymiarowych modeli dawek. Wprowadzenie tomografii komputerowej i jej
wykorzystanie w radioterapii znacznie poprawilo sposéb okreslenia anatomii pacjenta
w planowaniu leczenia. Dostgpno$¢ komercyjnych systemow planowania 3D
doprowadzito do powszechnego przyj¢cia takiej wtasnie techniki planowania radioterapii
w wielu klinikach. W ostatnich latach radioterapi¢ konformalng z modulacja intensywnosci
— IMRT (ang. Intensity Modulated Radiation Therapy) =zaczgto powszechnie
wykorzystywac réwniez w przypadku nowotworéw ginekologicznych. Gtowna przewaga
IMRT nad radioterapia pdl statycznych 3D jest dostarczenie nizszej dawki do otaczajacych
tkanek zdrowych, dzigki dynamicznej zmianie ksztattu pola napromieniania w czasie
kazdorazowej sesji  terapeutycznej dzigki zastosowaniu systemu dynamicznie
poruszajacych si¢ listkow kolimatora MLC. Przewazajaca korzys$cig kliniczng jest
zmniejszenie ostrych i péznych skutkéw leczenia promieniowaniem. Pierwsze roznice
pomiedzy technikami 3D a IMRT ukazaly zmniejszenie wystgpowania przewlektej
toksycznos$ci zotadkowo-jelitowej az 0 30% [11-16]. Badania przeprowadzone, w szpitalu
William Beaumont w Michigan, na grupie 728 pacjentow z nowotworem prostaty rowniez
potwierdzity nasilone skutki uboczne po leczeniu technika 3D. Przewlekle krwawienie
z odbytu, ostre zatrzymanie moczu oraz ostry b6l odbytnicy wystepowato u odpowiednio
16%, 7% oraz 19% pacjentdw leczonych polami statycznymi 3D, natomiast tylko u 4%,

2% 1 5% leczonych technikg IMRT [17].

Rozwdj technologiczny urzadzen do radioterapii i komputerowych systemow
planowania pozwolil na wprowadzenie do leczenia klinicznego techniki wolumetrycznej —
VMAT (ang. Volumetric Modulated Arc Therapy), ktora bedac jednym z rodzajow

techniki IMRT zachowujac jej korzysci kliniczne pozwolita na skrocenie czasu
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napromieniania [18]. Wysoce specjalistyczne techniki radioterapii tj. IMRT czy VMAT
charakteryzujace si¢ wysoka modulacja dawki oraz konformalnoscia, co skutkuje
otrzymaniem wysokiego gradientu dawki na brzegu obszaru tarczowego. Stad tez tak
istotna stata si¢ codzienna kontrola ruchomosci struktur anatomicznych podlegajacych
ciggtym zmianom objetosci lub przemieszczeniom. Istotna stala si¢ rowniez ocena samego
guza, ktory w ciggu kolejnych frakcji radioterapii moze ulec regresji, co rowniez moze
wplyna¢ na przemieszczenie si¢ tkanek otaczajacych go [10]. Wczesne dane kliniczne
sugeruja, ze te obserwacje ruchomosci struktur i kalkulacje dozymetryczne przektadajg si¢

na mniejsza toksycznos$¢ dla pacjentow [13, 14, 19-21].

Procedura przygotowania pacjenta do teleradioterapii okolicy miednicy jest r6zna
izalezy od postgpowania przyjetego w danym osrodku medycznym. Cze$¢ osrodkow
positkuje si¢ protokotem z umiarkowanie wypetlnionym pecherzem oraz pusta banka
odbytnicy, a za kryterium akceptacji przyjmuje $rednice poprzeczng odbytnicy mniejsza
niz 4 cm. Kontrol¢ utozenia pacjenta — IGRT (ang. Image Guided Radiotherapy) a tym
samym ocen¢ powtarzalnosci potozenia struktur anatomicznych wykonywano dotychczas
przy pomocy obrazowania portalowego, jednak wdrozenie do uzytku klinicznego
tomografii wigzki stozkowej — CBCT (ang. Cone Beam Computed Therapy) spowodowato
praktycznie catkowite wyparcie obrazowania portalowego na korzy$¢ CBCT. Metoda
obrazowania CBCT wykorzystuje zasady tomografii komputerowej w polaczeniu
z ptaskim detektorem o duzej powierzchni do generowania zbioru danych wolumetryczne;j
tomografii komputerowej poprzez pojedynczy obrot systemu wokot pacjenta. Koniecznos¢
wykonania tylko jednego obrotu sprawia, ze system ten mozna tatwo dostosowac do
struktury akcelerator6w medycznych iobrotem gantry stosowanych w radioterapii.
Ogolnie rzecz bioragc, systemy te s3 w stanie wytwarza¢ wysokiej rozdzielczo$ci obrazy
objetosciowe struktur tkanek migkkich w obrgbie pacjenta przy rozsadnych dawkach
(<5 cGy). Urzadzenie CBCT pozwala generowac obrazy obje¢tosciowe ciata pacjentow
poddawanych radioterapii w pozycji leczenia przy akceptowalnych dawkach obrazowania.
Uzyskane obrazy charakteryzuja si¢ doskonala szczegdlowoscia przestrzenng
i umiarkowanym kontrastem tkanek miekkich. W zaleznos$ci od miejsca anatomicznego,
obrazy tkanek migkkich s3 wigcej niz wystarczajace do kierowania polozeniem pola
radioterapii [22]. To wtasnie ta metoda obrazowa stata si¢ jedna z najczestszych metod
obrazowania dostarczajaca informacje o objetosciach anatomicznych narzadow

wewnetrznych — pacjenta, wykorzystywana w celu zmniejszenia niepewnosci

21



geometrycznych zwigzanych z ulozeniem pacjenta w trakcie seansu terapeutycznego

radioterapig [12, 14, 23].

Panel KV Lampa rentgenowska
Panel MV

‘ Stot terapeutyczny §

Rysunek 6. Zdjecie przedstawiajace uktad lampy rentgenowskiej oraz naprzeciwleglego

ptaskiego detektora zamontowanego w akceleratorze medycznym [Material wiasny]

RADIOTERAPIA ADAPTACYINA NOWOTWOROW MIEDNICY -
PRZEGLAD LITERATUROWY

Na postawie przegladu opublikowanej literatury dotyczacej anatomii, fizjologii
i obrazowania miednicy i drog moczowych zidentyfikowano struktury oraz obszary
mogace ulec potencjalnemu uszkodzeniu w wyniku dziatania promieniowania. Dolne
drogi moczowe u kobiet obejmuja pecherz moczowy i cewke moczowg. Natomiast sam
pecherz moczowy dzieli si¢ na czg$¢ gorng zwana kopulg — najbardziej rozciagliwa
i elastyczna niz czg$¢ dolna zwana podstawa. W przebiegu budowy pecherza, migsnidwka
spetnia funkcje wewnetrznego zwieracza cewki moczowej. Sama cewka moczowa jest
strukturg o dlugosci okoto 4 cm i rurkowatym ksztalcie, ktorej przebieg rozpoczyna si¢ od
szyl pecherza i1 konczy w przedsionku pochwy. W prawidtowej fizjologii uktadu

moczowego biora udziatl elastyczne migs$nie gladkie, mimowolny uklad nerwowy
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odpowiedzialny za hamowanie/aktywacj¢ odruchu mikcji oraz dobrowolny uktad nerwowy
odpowiedzialny za odruch jego oprdzniania. Uszkodzenie jednej lub kilku sktadowych
catego uktadu moczowego powoduje dysfunkcje, ktére moga powodowac naktadajace si¢

na siebie objawy tj. niekontrolowane wyciekanie moczu, przetoki czy krwawienia [24].

Powiktania uktadu moczowego po przebytej radioterapii okolicy miednicy
mniejszej wpltywaja na jakos¢ zycia pacjentek. PdZna zapadalno$¢ na choroby uktadu
moczowego jest zwigzana z miejscowym lub globalnym uszkodzeniem popromiennym.
Powszechnie znanymi efektami niepozadanymi mogg by¢ zwldknienia w tkankach
podsluzéwkowych 1 mig$niowych co moze skutkowaé zmniejszeniem, zwezeniem,
wytworzeniem przetok oraz zapaleniem pgcherza moczowego. Skutki niepozadane, takie
jak nagte parcie, czgsto$¢ i nietrzymanie moczu moga by¢ spowodowane przyczynami
neurologicznymi lub mechanicznymi. W tych aspektach zakumulowana dawka
promieniowania w podstawie pecherza oraz w cewce moczowej moze odgrywaé znaczaca
role. Pomimo braku jednoznacznych dowodéw klinicznych zwigzanych z identyfikacja
wysokosci dawki i jej efektu popromiennego, badania u chorych na nowotwoér prostaty
leczonych teleradioterapig oraz brachyterapiag wykazaty zwigzek pomig¢dzy wysokoscia
dawki a objawami ze strony podstawy pecherza moczowego, w szczegdlnosci cewki
moczowej. Objawami byly trudno$ci w oddawaniu moczu, czgstomocz, parcia naglace,
dysuria oraz nietrzymanie moczu. Podjeto zatem proby powigzania punktow wysokiej
dawki (ang. hot spot) z anatomicznym ukladem pecherza moczowego, badania te
przeprowadzone na pacjentkach chorych miejscowo z zaawansowanym rakiem szyjki
macicy, leczonych za pomoca zewngtrznej wigzki promieniowania jonizujacego oraz
sterowanym obrazem adaptacyjnej brachyterapii. Nast¢pne badania przedstawily korelacje
pomiedzy punktami wysokiej dawki w podstawie pecherza moczowego a nietrzymaniem
moczu. Ku potwierdzeniu powyzszych doniesien, kolejna grupa badawcza wykazata
zwigzek pomigdzy pdznymi odczynami ze strony pgcherza moczowego a otrzymang dawka
na grupie 300 pacjentdow z miejscowym zaawansowanym rakiem szyjki macicy — LACC

(ang. Locally Advanced Cervical Cancer) [24].

Objawy popromienne ze strony ukladu moczowego to nie jedyne jakie sa
obserwowane. P6zne objawy toksycznosci zoladkowo — jelitowej, prowadzace czasem do
niedroznosci jelita cienkiego moga by¢ zwigzane z przebytym leczeniem radioterapii,
jednak w zwigzku z czgsta, rownolegle prowadzona, chemioterapia — nie mozna

jednoznacznie stwierdzi¢ co jest gtdéwna przyczyna tych dolegliwosci. W zwiazku z coraz
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lepsza mozliwoscia detekcji 1 dozymetrii dawki promieniowania, korzys$ci

przeprowadzenia radioterapii znacznie przewyzszaja ewentualne skutki uboczne [19, 21].

Anatomiczne struktury i narzady w ciele cztowieka podlegaja cigglej modyfikacji
w zakresie zmiany potozenia i deformacji ich ksztattu. W zwigzku z tym anatomia
miednicy w momencie tworzenia planu leczenia w radioterapii moze r6zni¢ si¢ od tej
w trakcie leczenia. Badania wykazaly, ze migdzyfrakcyjne ruchy szyjki macicy
obrazowane przy pomoca wiazki stozkowej tomografii komputerowej CBCT sg istotne
i wahaja si¢ od 2,4 — 16 mm, 1,5 — 8 mm oraz 0,3 — 10 mm odpowiednio w kierunku
przednio-tylnym, gorno-przednim oraz lewo-prawym. Dodatkowo sama macica podlega
niezaleznej rotacji nawet do 30 stopni nachylenia w stosunku do obrazu referencyjnego
[14]. Co wigcej amplituda ruchéw moze by¢ zmienna i zmienia¢ si¢ w czasie leczenia.
Kontrolne badanie przy uzyciu rezonansu magnetycznego — MRI (ang. Magnetic
Resonance Imaging) pokazato, ze rozmiar weztow chlonnych, =zlokalizowanych
w miednicy, w pierwszych trzech tygodniach radioterapii zwigkszyt si¢ a nastgpnie
zmniejszyl. Co wigcej ruchy macicy sg zalezne przede wszystkim od stopnia wypetnienia
pecherza moczowego, podczas gdy ruchy pochwy i szyjki macicy od prawidlowego
wyprdéznienia — pusta banka odbytnicy. Ponadto wykazano, iz stopien wypelnienia
pecherza ma wplyw na otrzymang dawke w jelicie cienkim, ktérego to objetos¢ zmniejsza
si¢ wraz ze wzrostem objetosci pecherza moczowego. Kolejnym kryterium majacym

wplyw na ruchomos$¢ narzadoéw rodnych u kobiet ma otytos¢ [12].

Zmiana rozmiaru, ksztattu lub potozenia obszaru tarczowego jest jednym
z gtownych wyzwan nowoczesnej radioterapii. By temu sprosta¢ wykorzystuje si¢
dostepne narzedzia takie jak codzienne obrazowanie utozenia pacjenta wigzka CBCT oraz
zastosowanie marginesOw podczas konturowania obszarow tarczowych. Ma to na celu jak
najcelniejsze  dostarczenie calkowitej dawki promieniowania poprzez wigzke
terapeutyczng do obszaru tarczowego. Jednak ruchomo$¢ i/lub zmiana objetosci
napromienianego obszaru tarczowego moze spowodowac, ze planowany rozktad dawki
podczas kazdej frakcji bedzie nieoptymalny w stosunku to pierwotnie zaplanowanego [25].
Radioterapia adaptacyjna — ART (ang. Adaptive Radiotherapy) umozliwia codzienng
optymalizacje dawki, dostosowanie do aktualnej deformacji anatomicznej lub zmian
objetosci guza jak réwniez korekcje przypadkowych lub systematycznych niepewnos$ci
pozycjonowania [26]. Zostala zaproponowana jako uzyteczne narzedzie do codziennej

kontroli obrazéw tkanek migkkich, ich analizy oraz ewentualnej decyzji o koniecznosci
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zastosowania adaptacji planu leczenia. Niezbednym zatem wydaje si¢ doprecyzowanie
kryteriow decydujacych i kierujacych do adaptacji jak rowniez wszelkie modyfikacje
zalecen dotyczacych dawkowania. W literaturze mozna znalez¢ zastosowanie radioterapii
adaptacyjnej w przypadku nowotwordw prostaty, narzadu rodnego, pecherza moczowego
oraz odbytnicy. Dotychczas opublikowano 36 roéznych schematéw postgpowania dla
leczenia teleradioterapia — EBRT (ang. External Beam Radiation Therapy) oraz
skojarzonego z brachyterapia (ang. Internal Radiation Therapy) dla nowotworow
ginekologicznych. Powyzsze schematy mozna pogrupowaé wg roéznych strategii opartych
na czasie oraz rodzaju adaptacji planu tj. ponownego replanu oraz reoptymalizacji on- lub
offline, wybor odpowiedniego planu leczenia sposrod wczesniej przygotowanej biblioteki
czy dostosowanie lub korekty kolimatora MLC lub/i pola on- lub offline. U wigkszo$¢
pacjentéw leczonych za pomoca teleradioterapii radioterapia adaptacyjna wykonywana
byta w trybie replanningu oraz reoptymalizacji offline. W wyniku czego zaadoptowany
plan leczenia u 98% pacjentoéw zwigzany byt z geometryczng korekcja ruchomosci obszaru
tarczowego, a dla 2% byta to biologiczna adaptacja dostosowana do regresji guza. Dla
przypadkéw nowotwordéw narzadu rodnego oraz pecherza moczowego biblioteki planow
zostaly stworzone na podstawie wykrywanych zmian w wypetnieniu pgcherza moczowego.
Wyniki przeprowadzonych badan przedstawiaja, ze w wyniku zastosowania ART dla
nowotworow ginekologicznych oraz pecherza moczowego uzyskano lepsze pokrycie
obszaru tarczowego wraz z oszcz¢dzaniem jelit, odbytnicy oraz tkanek migkkich dla dawek

catkowitych wigkszych niz 45Gy [27].

Grupa badawcza ze Szpitala Ogolnego w Wiedniu (Allgemeines Krankenhaus der
Stadt Wien) wykorzystywata obrazy pochodzace z badania rezonansem magnetycznym do
adaptacji planu leczenia brachyterapia, jednak ze wzglgdu na ograniczony dost¢p do MRI
w jednym =z osrodkow leczniczych, zaczgto wykorzystywaé rdwniez obrazowanie
tomografii komputerowej — TK (ang. Computed tomography). Dla poréwnania, trzyletnia
kontrola nowotworéw miednicy pokazata poprawe w 91%, toksyczno$¢ stopnia 3 w skali
LENT SOMA zostala zmniejszona do 4% dla przewodu pokarmowego, 2% dla pecherza

moczowego oraz 1% dla pochwy [27].

W  przypadku radioterapii  adaptacyjnej poréwnania  dozymetryczne
przeprowadzone w Centrum medycznym w Rotterdamie wskazuja na redukcje wysokiej
dawki promieniowania w jamie jelitowej. Metodyka opierala si¢ na przygotowaniu

biblioteki planéw leczenia — gltéwnego IMRT oraz rezerwowego 3D-CRT (ang. 3-
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Dimensional Conformal Radiotherapy). Dzigki deformacji dwodch tomografii
komputerowych z pelnym oraz pustym pecherzem moczowym zdefiniowano
zindywidualizowane wewngtrzne obszary tarczowe wykorzystujac korelacj¢ wypetnienia
pecherza moczowego oraz ksztatt szyjki macicy. Codzienny wybdr planu leczenia
dokonywany byt na podstawie obrazowania wiazka stozkowg tomografii komputerowej

CBCT [27].

Zaprezentowano réwniez inng procedur¢ adaptacyjnej radioterapii, polegajacej na
ocenie codziennego ulozenia pacjenta oraz tkanek migkkich w odniesieniu do tomografii
referencyjnej. W tym podejéciu wykorzystuje si¢ dane o utozeniu pacjenta pozyskane
z portali w trybie on-line, na podstawie ktorych dokonuje si¢ korekcji napromienianego
pola, w trypie off-line, przy uzyciu zmian kolimatora MLC. Zwigkszenie pola
napromieniania pozwali na eskalacje dawki w wigkszym obszarze, natomiast zmniejszenie
bedzie powodowato odwrotny efekt [20, 28]. Porownujac leczong objetos¢ z objetoscia
referencyjng obszaru tarczowego uzyskano $rednig redukcje objetosci leczonej o 24% co
jest niezwyklym osiagnigciem, gdyz pozwala na dokladniejsza i bardziej precyzyjna

eskalacje dawki [20].

Inna praca przedstawia codzienng oceng btedu utozenia pacjenta oraz szacuje jego trend
miejscowy i czasowy, co w potaczeniu z odpowiednim oprogramowaniem pozwala
uzyska¢ prognoz¢ na poziomie 95% czuto$ci. Nastgpnie na jej podstawie podejmuje si¢
decyzje¢ kliniczng czy rzeczywiste pole leczenia wymaga korekcji. Badanie to pokazato, ze
co najmniej 95% marginesow specyficznych dla utozenia pacjenta mozna przewidzie¢ do

I mm w pierwszych czterech do dziewigciu frakcjach leczenia [29].

Zmiana wielko$ci pola leczenia, na podstawie zmian geometrycznych i trendu
zmiennosci podczas kazdej frakcji radioterapii, moze powodowac nie tylko zwigkszenie
go, lecz takze zmniejszenie, powodujac zmniejszenie marginesu dodanego do struktury
guza, pozwalajace lepsza kontrolg miejscowa z eskalacja dawki w obrebie zajetych tkanek.
W dalszym ciggu jednak najwazniejsze jest by utrzymac niski wskaznik powiklan a tym

samym poprawi¢ wspolczynnik terapeutyczny [30].
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PROCES PRZYGOTOWANIA PLANU LECZENIA W RADIOTERAPII

Proces planowanie leczenia rozpoczyna si¢ od wykonania tzw. symulacji
z wykorzystaniem tomografu komputerowego. Zastosowanie TK w procesie planowania
leczenia pozwolito na wprowadzenie korekcji niejednorodnosci majacej wptyw na
doktadniejsze obliczenie dawki w narzadach o réznej gestosci. Nowoczesne systemy
planowania leczenia — TPS (ang. Treatment Planning System) wykorzystujace algorytmy
obliczeniowe bazujace na modelach Monte Carlo (MC) oraz Collapse Cone (CC)
pozwalaja uzyska¢ wysoka dokladnos$¢ obliczenia dawki wzgledem pomiaru dawki. Do
obliczen przestrzennego rozktadu dawki w okreslonej objetosci fantomu lub pacjenta,
systemy planowania wykorzystuja wartosci gestosci elektronowej — ED (ang. Electron
Density) materii, ktora wchodzi w sktad fantomu lub pacjenta. Kazdy narzad posiadajacy
swoja gestos$¢ charakteryzuje si¢ inng skalg szaroéci — jednostek HU (ang. Hounsfield’s
Units) w obrazie TK. Warto$¢ jednostki HU dla danego materiatu jest rowniez zalezna od
napigcia lampy rentgenowskiej w tomografie komputerowym, wielkosci pola widzenia —
FOV (ang. Field of View), warunkdéw rozproszenia i specyficznych dla danego producenta
algorytmow rekonstrukcji obrazu TK. Aby skorelowa¢ wartosci skali szarosci HU
z gestoScig elektronows, wykonuje sie krzywa kalibracji CT [HU] do ED [e/cm?]. Przy
pomocy narzgdzi systemu planowania leczenia TPS definiuje si¢ wirtualne organy
krytyczne — OARs (ang. Organs At Risk) oraz obszar tarczowy obejmujacy nowotwor
1 marginesy zwigzane z jego ruchomoscia, przypisujac obszary szarosci konkretnym

strukturom anatomicznym [17, 19, 31].
KALIBRACJA KRZYWEJ CT [HU] DO ED

Systemy planowania (TPS) leczenia ewoluowaly od wykorzystywania danych
rzeczywistych do podej$¢ analitycznych opartych na wigzkach promieniowania o ksztalcie
olowkowym. Starsze generacje TPS zapewnialy dozymetri¢ wylacznie w $rodowisku
wodnym (bez korekcji niejednorodnosci). Jednak ciato pacjenta nie jest osrodkiem
jednorodnym i nie jest rownowazne wodzie. Sklada si¢ ono z wielu niejednorodnych
tkanek takich jak ptuca, chrzastki, kosci i wszczepione materiaty o duzej gestosci i liczbie
atomowej np. wypetnienia dentystyczne, rozruszniki serca i protezy. Zatem korekcja
niejednorodnosci stata si¢ istotng czescig planowania leczenia w nowoczesne;j terapii 1 jest
wymagana w przypadku zastosowania radioterapii z modulacja intensywnosci (IMRT) lub

innych bardziej zaawansowanych metod leczenia [31-35].
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Zaawansowane algorytmy obliczeniowe dawki wymagaja danych o gestosci
elektronowej ED pozyskanych z obrazéw tomografii komputerowej TK w celu
uwzglednienia niejednorodnos$ci tkanek. Aby skorelowa¢ wartosci skali szarosci jednostek
HU w obrazie TK z odpowiadajacymi im gestosciami elektronowymi nalezy wykonac

krzywa kalibracji CT- ED. Informacje o danym wokselu opisane sg wg ponizszego wzoru:
CTumper (HU (x,7,2)) = 1000 (22220 ) - (6)

gdzie x, y, z - wspolrzedne woksela, y; — liniowy wspolczynnik thumienia tkanki

w wokselu, u,, — liniowy wspotczynnik thumienia w wodzie.

Z definicji, HU dla wody wynosi 0 oraz 1000 dla powietrza w standardowej
temperaturze icisnieniu. Jest oczywiste, ze liczba CT [HU] zalezy od wiasciwosci
thumienia osrodka i powinna by¢ zalezna od energii wiazki, gestosci i liczby atomowe;.
Wynika z tego, ze liczba CT [HU] danej tkanki nie jest stala i zalezy od napigcia lampy
[kVp], pola widzenia (FOV), warunkéw rozpraszania i specyficznych dla producenta
algorytmow rekonstrukcji. Okreslenie odchylen standardowych $rednich liczb CT [HU]
wymagane jest do przeprowadzenia obliczen dawki przy uzyciu algorytmu obliczeniowego
Monte Carlo z racji tego, iz algorytm ten bazuje na kalibracji stechiometrycznej. Krzywa
kalibracji jest przechowywana w bazie danych TPS do celéw obliczania dawki [31, 32, 35].
Dla korekcji niejednorodnosci w tkankach system planowania leczenia wykorzystuje si¢

dane o glgbokosci efektywnej oraz jej zaleznosci z dawka:
D(d) < TMR (desf), (7)
gdzie D oznacza dawkeg, d — glebokos¢, TMR — maksymalny wspotczynnik tkankowy d. s ¢
— glebokos¢ efektywna.
Aesr = Yanitiqes ®)
gdzie t; oznacza grubo$¢ tkanki, p, ; — gesto$¢ elektronowe ED wzgledem wody.

Dane TMR (ang. Tissue Maximum Ratio) sg pozyskiwane podczas pomiarow w fantomie
wodnym z wykorzystaniem promieniowania pochodzacego z akceleratora medycznego.
Grubos¢ tkanki wymagana do oszacowania bledu dawki spowodowanego kalibracjg CT-

ED zdefiniowane jest przy pomocy antropomorficznego fantomu [34].
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DEFINIOWANIE OBSZARU TARCZOWEGO

W procesie konturowania obszarow tarczowych wyroznia si¢ takie struktury jak: GTV
(ang. Gross Target Volume) obejmujacy obszar guza nowotworowego (jezeni struktura ta
zostata usunigta podczas zabiegu chirurgicznego, wtedy obszar po niej okreslany jest jako
CTV (ang. Clinical Target Volume)). CTV to obszar zawierajacy obszar GTV wraz
z marginesem zakladajagcym mikrorozsiew komorek nowotworowych lub grupy weztowe
oraz PTV (ang. Planning Target Volume) czyli dodatkowe powigkszenie obszaru
tarczowego o niepewnos$¢ ulozenia pacjenta podczas radioterapii zwigzang z ruchomoscia
miedzyfrakcyjng 1 wewnatrzfrakcyjng. W przypadku nowotworéw umiejscowionych
w narzadach o duzej ruchomos$ci, w szczegoélnosci ptucach lub watrobie, wykonanie
tomografii komputerowej 4D umozliwia wyizolowanie obszaru ITV (ang. Internal Target
Volume), ktory to zawiera dodatkowo margines zwigzany z maksymalnym oraz

minimalnym potozeniem nowotworu w czasie jego cyklu oddechowego [16, 25, 36, 37].
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Rysunek 7. Graficzne przedstawienie objetosci tarczowych: GTV, CTV, ITV,
okreslonych w raportach ICRU Nr 50 i 62 [2]

BLEDY ORAZ ICH WPLYW NA ROZKLAD DAWKI

Kliniczne procedury radioterapii daza do wysokiej doktadnosci, jednakze istnieje wiele
zrédetl btedow podczas przygotowania oraz przebiegu leczenia, ktore wplywaja na jego
precyzje. W zwiazku z tym wymagany jest margines bezpieczenstwa zapewniajacy, ze
zaplanowana dawka jest rzeczywiscie dostarczona do miejsca docelowego [37]. Ruchy
powlok brzusznych w stosunku do anatomii wewngtrznej ograniczajg niejako mozliwos¢

idealnej odtwarzalno$ci ulozenia pacjenta w trakcie radioterapii. Waznym zrodtem
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systematycznych bledoéw jest ruch narzadoéw wraz z guzem, ktory to obrazowany w swojej
losowej pozycji, bedzie podlegal modyfikacjom utozenia wzgledem motoryki tkanek
otaczajacych go. Obraz TK moze by¢ rowniez znieksztalcony z powodu interferencji
procesu skanowania i ruchu narzadu. Podczas leczenia natomiast gldéwna sktadowa btedu
jest ruch narzadow wewngtrznych i ich codzienne fluktuacje. Waznym Zzrédlem
niepewnosci sa réwniez niedoktadnosci w wyznaczeniu objetosci guza nowotworowego

oraz doktadnego jego zasiggu mikroskopowego.

Poza bledami, ktore roznig si¢ w zaleznos$ci od pacjenta lub z frakcji terapeutycznej na
frakcje terapeutyczng, istniejg réwniez ruchy, ktére wystepuja w obrgbie jednej frakcji
terapeutycznej, w szczegdlnosci ruchy oddechowe i perystaltyczne. Liczne badania
pokazuja, iz staranne unieruchomienie pacjenta pozwala osiagga¢ doktadnos¢ ustawien dla
kazdej osi gltownej stanowigcej przestrzenny uktad ulozenia pacjenta na stole
terapeutycznym do maksymalnie 2 mm rdznicy migdzy warto$cia zadang a uzyskana.
Dotyczy to szczegolnie regiondw i protokotow, w ktorych wykorzystuje si¢ stabilizacyjne

maski termoplastyczne [37].

Wpltyw btedow losowych i systematycznych na rozklad dawki jest rézny. Bledy
przypadkowe powoduja rozmycie rozktadu dawki podczas gdy bledy systematyczne
prowadza do przesunigcia rozkladu dawki skumulowanej w stosunku do wstepnie
zaplanowanego. Stwierdzono, ze blad ten jest funkcja prawdopodobienstwa biedu
losowego. W literaturze opisano rdzne procedury stuzace ocenie i ewentualnej korekcji
btedow statystycznych. Stroom i inni wykazali, Ze informacje pochodzace z obrazowania
moga prowadzi¢ do uzyskania prawdopodobienstwa pokrycia danej objgtosci przepisang
dawka [38]. Van Herk zaproponowal wzory rozktadu prawdopodobiefistwa dostarczenia
odpowiedniej dawki dla danego planu leczenia [37]. Pelna charakterystyka wszystkich
geometrycznych przesuni¢¢ powinna prowadzi¢ do obiektywnych wyborow marginesow
obszaru tarczowego i struktur krytycznych dla wybranego regionu nowotworowego
leczonego radioterapiag. Zmienno$¢ ulozenia w czasie catego cyklu leczenia jest btgdem
systematycznym charakterystycznym dla konkretnego pacjenta. Réznice te dzielg si¢ na
dzienne zmiany utozenia oraz zmiennos¢ przygotowania [36]. W zaleceniach Nordyckiego
Stowarzyszenia Fizyki Klinicznej — NACP (ang. Northern Association of Clinical Physics)
zaproponowano oddzielne marginesy dla niedokladnosci pozycjonowania i dla ruchu
wewngtrznego narzadow, nazwane odpowiednio marginesem ustawienia i marginesem

wewnetrznym [39]. Ta koncepcja oddzielnych margineséw sugeruje, iz liniowe
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rozdzielenie wewngtrznych bledéw (ruchu narzadu) i bledow ustawienia jest mozliwe.
Jednakze zrédta zewnetrznych i wewngtrznych bteddéw nie sg ze sobg skorelowane, liniowe
dodawanie ich odchylen standardowych jest nieprawidlowe. Hunt i inni wykazali, ze
wymagany margines dla przypadkowych btedoéw zalezy od techniki leczenia i ksztattu pola
[40]. Bel i inni wykazali, za pomocg symulacji radioterapii, ze margines dla
przypadkowych odchylen wynoszacy 0,7SD jest odpowiedni do utrzymania pokrycia
zadang dawka 95% zadanej objgtosci [41]. Aalton i inni okreslili margines dla btedow
losowych wynoszacy od 0,5 — 0,7SD w oparciu o modele biologiczne [39]. Wptyw btedow
przygotowania (systematycznych) zostal sprawdzony wykorzystujac do obliczen
histogram zalezno$ci dawki i objetosci — DVH (ang. Dose Volume Histogram) dla kilku
mozliwych przesuni¢é¢, co potwierdzilo, ze btedy te sa znacznie wazniejsze niz biedy
losowe. Van Herk iinni na podstawie histogramow dawek wyprowadzili réwnanie na
rozmiar marginesu gwarantujacy, ze 90% pacjentow w danej grupie badanej otrzyma
minimalng dawke w obszarze CTV wynoszaca co najmniej 95% dawki zalecanej.

Margines ten jest opisany wzorem:
PTVmarglneS = 2,SSDSystematyczne + 0,7SDLosowe, (9)

Bledy systematyczne wymagaja 3 do 4 razy wigkszego marginesu niz btedy losowe,
a powoduja stosunkowo duze chybienia geograficzne. Ponadto uznaje si¢, ze wszystkie
btedy systematyczne sg mierzalne i mozliwe do korygowania [36, 37]. Wszystkie frakcje,
w jednym cyklu leczenia, sg pod tym samym wptywem btedéw systematycznych, podczas
gdy bledy losowe beda skierowane w réznych kierunkach dla réznych frakcji. Efekt
rozmycia btgdow losowych prowadzi do niewielkiego zmniejszenia dawki na obrzezu
regionu wysokiej dawki, co umiarkowanie wptywa na wszystkich pacjentow. Natomiast
btedy systematyczne prowadza do przesunigcia dawki, ktére bedzie mialo silny wptyw na
niektorych pacjentow (tj., gdy przesunigcie jest takie, Ze obszar tarczowy przesuwa si¢ poza

region wysokiej dawki) [25, 37].

Bazujac na wzorach Van Herka [37] Killoran i inni podjeli probe symulacji biedow
metoda Monte Carlo poprzez wyrywkowe kontrole ruchu narzadu (w tym badaniu prostaty)
oraz btedow ulozenia poprzez uzycie losowego generatora liczbowego. Zastosowana
metoda Boxa-Mullera uzywana do symulacji przesuni¢¢ prowadzi do otrzymania tych
samych wartosci co zaproponowane przez Van Herka. Na podstawie badania tomografii
komputerowej nie jest mozliwe okreslenie $redniej pozycji danego narzadu, a jedynie

oszacowanie prawdopodobienstwa wystgpienia odchylenia od danej wielkos$ci. Catkowite
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przemieszczenie wynikajace z potaczonych efektow btgdu ustawienia oraz ruchu danego
narzadu jest stosowane jako przesunigcie anatomiczne w stosunku do statycznego rozktadu
dawki. Zaproponowana metoda przypisuje dawke obliczong do kazdego woksela, dla
kazdej frakcji. Wynik koncowy jest okreslany ilosciowo jako histogram dawka-objetosé
DVH dla kazdego z narzadéw jako komplet danych objetosciowych, ktore woksele
otrzymaty dawke na poziomie dawki przepisanej. Taki zestaw danych wolumetrycznych
jest podstawa rozktadu prawdopodobienstwa dawki przepisanej. Wyniki symulacji
wielofrakcyjnego przebiegu terapii reprezentuja jeden wynik z mozliwego rozktadu. Aby
okresli¢ zakres mozliwosci, kazdy cykl leczenia byt symulowany wielokrotnie, minimum
100-krotnie. Dla duzej liczby symulacji mozliwe jest oszacowanie prawdopodobienstwa,
ze dany woksel otrzyma pelng lub wyzsza przepisang dawke. W efekcie przeprowadzonych
badan obserwowane trendy fluktuacji dawki byly rownowazne dla pecherza moczowego
jak 1 odbytnicy. Wykazano ponadto, iz prawdopodobienstwo dawki przypisanej do dane;j
objetosci moze by¢ skorygowane poprzez re¢czng korekcje przy pomocy portali

obrazowych [42].

Obecnie uzywane marginesy (struktura PTV) dodawane do struktury CTV okreslajacej
obszar potencjalnych rozsiewdéw komorek nowotworowych na poziomie komérkowym
majg pozwoli¢ na dostarczenie 95% dawki zadanej w minimum 98% objetosci docelowe;j
PTV. Poprzez poszukiwanie najmniejszego akceptowalnego marginesu wokot CTV,
zaktada si¢, ze uszkodzenia zagrozonych narzadow sa zminimalizowane. Kompromis
pomiedzy ryzykiem powiktan a ryzykiem miejscowego niepowodzenia jest wyrazony
w prawdopodobienstwie podania zbyt matej dawki do struktury CTV [36]. Praktyka
pokazuje, ze pomimo iz dodawane marginesy sg znacznie wigksze niz jest to konieczne to
wcigz znajduja si¢ przypadki niedostatecznego napromienienia obszaru tarczowego
zwigzane wilasnie z duza ruchomoscia tkanek zdrowych jak i samego guza [10]. Z drugiej
strony jednak nawet niewielkie zwigkszenie marginesOw moze spowodowac znaczne
zmniejszenie ochrony zdrowych tkanek. W zwiazku z tym nie ma jasnego $rodka, jakie

marginesy PTV powinny by¢ stosowane w praktyce klinicznej [43].
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ALGORYTMY KALKULACJT DAWKI W SYSTEMIE PLANOWANIA
LECZENIA.

Bezposredni i realny pomiar tréjwymiarowych rozktadow dawki w obrgbie ciata
pacjenta praktycznie nie jest mozliwy, zatem kazda metoda obliczeniowa, ktdéra moze
poprawi¢ doktadnos¢ przewidywania rozktadu dawki, nawet w niewielkim stopniu, bedzie
miala istotne znaczenie dla osiggniecia celu terapeutycznego w postaci wyleczenia
pacjenta. Jednym z gléwnych zrodel niepewnos$ci w wyznaczaniu dawki pochlonigtej przez
pacjenta jest metoda obliczania dawki oraz przyblizenia stosowane w korekcji
niejednorodnosci. Dlatego tez rézne komercyjne systemy planowania leczenia pozwalaja
na wykorzystanie wielu algorytmow (z wlasnymi zaletami lub wadami) w procesie

obliczania dawki [44, 45].

Systemy planowania leczenia — TPS stanowig jedng z najwazniejszych czesci
w linii terapeutycznej radioterapii. Zastosowanie niezawodnych TPS przyczynia si¢ do
poprawy dokladnosci dawki podawanej pacjentowi w trakcie radioterapii. Wzgledna
doktadno$¢ <5% powinna by¢ uzyskana w procesie realizacji napromieniania. Algorytmy
obliczeniowe odgrywaja kluczowa rol¢ w doktadno$ci szacowania dawki, szczegdlnie
w przypadku matych pol a ich wptyw na rozktad dawki jest bardzo silny, szczeg6lnie
w srodowisku o duzej zmiennoS$ci gestosci elektronowej oraz w zastosowaniach takich jak
stereotaktyczna radioterapia ciata i radioterapia z modulacja intensywnos$ci, gdzie
stosowane sg witasnie wczesniej wspomniane male pola promieniowania. Doktadnos¢
algorytmow w TPS nie powinna by¢ lekcewazona, szczegodlnie w przypadku
skomplikowanych  zabiegow radioterapeutycznych. Roézne TPS  wykorzystuja
zrdznicowane algorytmy np. wigzki oldwkowej — PB (ang. Pencil Beam) i algorytm
Collapse Cone (CC). W sktad Monaco TPS wchodzi natomiast algorytm Photon Monte
Carlo (MC) [45, 46].

Algorytm PB jest oparty na modelach przyblizen, ktore tylko cze$ciowo opisuja
procesy fizyczne zachodzace w mikroskopowej absorpcji energii dostarczonej wraz
zwigzka promieniowania [45]. Dawka jest szacowana na podstawie energii
poszczego6lnych oddzialywan, ktére okresla akumulacje dawki wokédt gldownego fotonu
wosi centralnej wigzki. W $rodowisku heterogenicznym algorytm PB stosuje
wspotczynnik korekcyjny. Jednakze, algorytm PB zawiera powazne braki w obecnosci

niejednorodno$ci, poniewaz uzywa jednowymiarowej korekcji gestosci. Znaczenie
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algorytmow stosowanych w TPS staje si¢ bardziej wyrazne, gdy planowanie radioterapii
jest realizowane w srodowiskach o bardzo rdznej gestosci i matych polach promieniowania

[46].

Aktualnie stosowanym algorytmem w systemach planowania leczenia,
np. w systemie Raystation, jest algorytm Collapse Cone (CC). Wykorzystuje on dwie
metody obliczania rozkladu dawki w obrgbie tkanek ciata pacjenta: metode oparta na
korekcji rownowaznego stosunku tkanka-powietrze oraz wczesniej wspomniany algorytm
Collapse Cone [44]. Najnowsza wersja algorytmu CC modeluje bezposrednig czes¢
strumienia energii z wigkszg liczbg szczegdtow, gtdéwnie poprzez zastosowanie wysokiej
rozdzielczo$ci przestrzennej oraz wyrazne uwzglednienie listkéw kolimatora akceleratora
i przecieku migdzy nimi w przypadku modelowania strumienia promieniowania
przechodzacego przez kolimator MLC. Ponadto wtechnice IMRT fluencje
promieniowania dla wszystkich segmentow wiazki sag dodawane przed obliczeniem dawki
dzigki czemu obliczenia sg znacznie szybsze [47, 48]. Algorytm CC jest bardziej
niedoktadny w punktach wejsciowych i bardziej dokladny w punktach wyjscia z tkanki
ptucnej. Dzieje si¢ to odpowiednio na glebokosciach 4-8 i 8-12 cm, ze wzgledu na wzrost
i spadek ilosci fotonéw rozproszonych w wyniku zastepowania pluc tkanka migkka
i odwrotnie [44]. W srodowisku niejednorodnym o matej gestosci zwigksza si¢ zasieg, do
ktérego moze dotrze¢ elektron i zmniejsza si¢ rownowaga czastek natadowanych. Efekt
transportu elektrondw zwigksza si¢, gdy maleje gesto$¢ elektronowa osrodka, szczeg6lnie

dla matych rozmiaréw pol promieniowania [46].

Algorytm CC jest jednym z algorytméw konwolucyjno-superpozycyjnych, ktore to
rozpatruja oddzielnie oddziatywania fotonow pierwotnych od rozproszonych [49].
W przeciwienstwie do algorytmu PB, algorytm CC uwzglednia rowniez wklad do fotonu
pierwotnego zanieczyszczajacego foton 1 elektron. Kazdy wklad jest zwigzany
z akumulacja i ptynnoscia energii jadra rozpraszajacego. Uzywajac gestosci elektronowej
(ED), algorytm CC moze obliczy¢ dawke koncowa zawierajaca catkowita zdeponowang
energi¢. Przewidywana dawka przy uzyciu algorytméw konwolucyjno-superpozycyjnych
jest bardzo bliska prawidlowej dawce wystgpujacej w osrodku odzialywania
promieniowania. Powodem, dla ktoérego algorytm CC zawyza dawke w obszarach o mate;j
gestosci (szczegdlnie dla matych pol) jest fakt, ze algorytm ten w prosty sposob modeluje

transport elektronéw [46].
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Technika Monte Carlo (MC) transportu promieniowania polega na wykorzystaniu
dobrze znanych rozkladéow prawdopodobienstwa rzadzacych indywidualnymi
oddziatywaniami elektronow i fotonéw do symulacji ich transportu przez materi¢. Metody
MC s3 stosowane do wykonywania obliczen we wszystkich dziedzinach fizyki
i matematyki dla wszelkich probleméw, ktore maja charakter probabilistyczny [49].
Metoda MC zastosowana do symulacji radioterapii zewngtrzng wigzka fotonow jest
w stanie obliczy¢ doktadne rozktady dawki pochlonigtej. Na ogdt doktadnosé uzyskana
dzigki tej symulacji jest lepsza niz uzyskana z systemow planowania leczenia opartych na
algorytmach niestochastycznych [48, 50]. Duze btgdy dawki moga wynikac¢ z algorytmow
PB (z lub bez korekt heterogenicznosci), szczegdlnie w regionach o heterogenicznosci
tkanek, gdzie efekty ,,wybudowania dawki na granicach réznych o$rodkoéw” nie sg brane
pod uwage. Algorytmy PB powinny by¢ zatem zastgpione przez algorytmy
superpozycji/konwolucji lub Monte Carlo, nawet jezeli z badan na fantomach jasno
wynika, ze metoda superpozycji/’konwolucji moze prowadzi¢ do powaznych btedow

(do 10%) [51].

W fantomie ptucnym, ktéry stanowi dobry przypadek testowy dla poréwnania
algorytmow obliczeniowych, Kashmiri L. Chopr i inni uzyskali doskonata zgodno$¢
mi¢dzy dawka obliczong algorytmem MC a zmierzonymi wartosciami dla wszystkich
rozpatrywanych wielkosci pol. Jednakze dla tej samej glgbokosci obliczenia dawki przy
uzyciu algorytmy PB znacznie zawyzaly przewidywana zmierzong dawke az o 34% dla

pola o wymiarach 12mm x 12 mm i 6,7% dla pola 60 mm x 60 mm (Rysunek 8 1 9.) [52].
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Homogeneos phantom PDD, 12 mm x 12 mm
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Rysunek 8. Procentowa dawka gleboka PDD (ang. Percentage depth dose). Zaleznos¢
obliczonej dawki od glebokosci w wodnym $rodowisku homogenicznym (jednorodnym)
dla pola 12 mm x 12 mm, przy wykorzystaniu r6znych algorytmow obliczeniowych

w tym PB i MC [52]
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Rysunek 9. Procentowa dawka gleboka PDD (ang. Percentage depth dose). Zaleznos¢
obliczonej dawki od glebokosci w srodowisku heterogenicznym dla pola 12 mm x 12
mm, przy wykorzystaniu ré6znych algorytméw obliczeniowych w tym PB i MC. Obszar
przerywanej linii odpowiada obszarowi korka imitujacego tkanke ptucnej w fantomie,

natomiast reszta obszaru odpowiada srodowisku wodnemu [52]
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Technika obliczen Monte Carlo stala si¢ wszechobecna w fizyce medycznej w ciagu
ostatnich 50-ciu lat i znalazta wiele réznych zastosowan w tym gléwng — symulacje
transportu promieniowania, ze szczegdlnym uwzglednieniem transportu elektronow
i fotonéw [50]. Szczeg6élnie w ciggu ostatnich kilku dekad zaawansowanie modeli
obliczania dawki w systemach planowania leczenia stopniowo rosto wraz z wzrastajaca
dostepnoscia komputerdw o wysokiej mocy obliczeniowej w szpitalach. Ewolucja ta, od
raczej prostych korekcji rozproszenia i niejednorodnosci przez algorytmy wigzki
oldéwkowej PB i modele superpozycji doprowadzita do ciaglej poprawy doktadnosci
przewidywanych dawek dla pacjenta. Juz od wielu lat doceniano, ze pelne symulacje
Monte Carlo procesu obliczania dawki radioterapeutycznej powinny dostarcza¢ najwyzsza
doktadno$¢ obliczen dawki [51]. Obecnie przyjmuje si¢, ze metody MC stanowig
najpotezniejsze narzedzie do modelowania transportu promieniowania w zastosowaniach
radioterapeutycznych [53]. Analizujac wyniki eksperymentalne uzyskane z symulacji MC
z wynikami uzyskanymi z algorytmu MC w Monaco TPS, uzyskano wyniki bliskie
doskonatosci zaréwno w $rodowisku ptucnym jak ikostnym, nawet w przej$ciach

pomiegdzy gestosciami [46].

Najogoélniej rzecz ujmujac, metoda Monte Carlo dostarcza numerycznego
rozwigzania problemu, ktory mozna opisa¢ jako czasowa ewolucje (translacje lub odbicie)
obiektéw np. fotondéw, elektrondw, neutronéw, protondéw, natadowanych jader, atomow
1 czasteczek oddziatujacych z innymi obiektami w oparciu o relacje interakcji obiekt-
obiekt. Nasladujac nature, reguly interakcji sa przetwarzane losowo i wielokrotnie, az do
momentu, gdy wyniki numeryczne zbiegng si¢ w uzyteczny sposob z oszacowanymi.
Monte Carlo stanowi probe modelowania natury poprzez bezposrednia symulacje
zasadniczej dynamiki danego systemu. W tym sensie metoda Monte Carlo jest w zasadzie
prosta w swoim podej$ciu - jest to rozwigzanie makroskopowego systemu poprzez
symulacje jego mikroskopowych interakcji. W tym wilasnie tkwi zaleta tej metody.

Wszystkie oddzialywania majg charakter mikroskopowy [54].

Symulacja MC przewiduje oddziatywania fotondéw i elektronéw za pomoca
algorytmu MC od momentu pierwszego zderzenia elektronu i wykazuje doktadno$¢ bardzo
zblizong do rzeczywistosci w zakresie rozpraszania i pochfaniania dawki, szczeg6lnie
w osrodku niejednorodnym. Algorytm MC przewiduje mozliwosci interakcji dla ro6znych

proceséw fizycznych i uzyskuje doskonaly rozktad dawki, poniewaz wykorzystuje
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niezawodne funkcje rozkladu, ktore kontrolujg kazde oddziatywanie fotonow i elektronow

w powietrzu i materii [46].

Znaczenie dokladnego obliczania dawki jest dobrze znane w przypadku
zaawansowanych metod leczenia, takich jak radioterapia z modulacja intensywnosci
IMRT, VMAT i stereotaktyczna, gdzie mate pola i heterogenicznos$¢ tkanek wskazuja
mocne ograniczenia dla wiazki oldowkowej PB. Wyzszo$¢ algorytmu Monte Carlo nad
algorytmem PB oraz algorytmem CC zostata szeroko opisana w literaturze. W niektérych
badaniach algorytmy obliczania dawki byty poréwnywane z pomiarami dozymetrycznymi
w fantomach, podczas gdy w innych publikacjach poréwnywano badawcze implementacje
metod MC z algorytmami obliczania dawki w sytuacjach klinicznych. Obliczanie dawki
metoda MC jest obecnie dostgpne w komercyjnych systemach planowania leczenia TPS,
gdzie po wczesniejszej walidacji uwzglednia on odpowiedni zakres energii i odpowiednie
oddziatywania charakterystyczne dla wykorzystywanej w danym o$rodku maszyny
terapeutycznej. Wprowadzenie metody MC do systemu planowania leczenia sktada si¢
z trzech komponentéw. Pierwszy, opisany jako wirtualny model fluencji energii, oblicza
fluencje (promieniowanie hamowania, rozproszenie fotonéw przez filtr splaszczajacy
1 zanieczyszczenie czgstkami naladowanymi) nie uwzgledniajac kolimatora znajdujacego
si¢ w akceleratorze medycznym. Drugi komponent modeluje interakcje ze szczgkami
i listkami MLC i jest dostrajany podczas wdrazania do eksploatacji. Ostatni komponent
zawiera oddziatywania w obrebie ciala pacjenta (fantomu) obliczane za pomocg algorytmu
Monte Carlo, gdzie transport fotondw jest opisywany na drodze oddziatywania
fotoelektrycznego, Comptona, kreacj¢ par elektron — pozyton oraz symulacje elektronowe,

ktére obejmujace proces promieniowania hamowania (niem. Bremsstranhlung) [47, 48].

Monaco jest szybkim, niezaleznym systemem planowania leczenia wykorzystujac
metode algorytmu Monte Carlo. Jest on dystrybuowany przez firm¢ Elekta (Sztokholm,
Szwecja) i zawiera model konwolucji wigzki otéwkowej. Model wiazki oldwkowej jest
uzywany do optymalizacji w odwrotnym planowaniu leczenia ze wzglgdu na jego wicksza
szybko$¢, podczas gdy kod Monte Carlo — XVMC (ang. X-ray Voxel Monte Carlo) moze
by¢ uzywany do obliczania koncowego rozktadu dawki pochlonigctej z wicksza
doktadnoscig [48]. Szczegdlnie, ze czas obliczen MC nie zalezy od liczby wigzek

zawartych w planie leczenia [50].

Algorytmy obliczajace dawke metoda Monte Carlo moga potencjalnie spetni¢ lub

nawet przekroczy¢ wymog 3% niepewnosci (co prowadzi do catkowitej niepewnosci 5%),
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niezaleznie od geometrii wigzki i1 sktadu pacjenta. Z drugiej strony, niepewnos¢ ta nigdy
nie zblizy si¢ do 0%, poniewaz pewne niepewnosci pozostang w obszarach niezaleznych
od samego algorytmu tj. dopasowania wigzki Monte Carlo do rzeczywistej wigzki
akceleratora, niepewnos¢ statystyczna wynikajaca z ograniczonej liczby symulacji oraz
niepewnosci w konwersji danych z tomografii komputerowej ze wzgledu na sktad i ggstos¢

materiatu tj. tkanki [51].

Zalety zastosowania symulacji XVMC w komercyjnych systemach planowania
leczenia zostaly zauwazone szczegdlnie w heterogenicznych fantomach dla pojedynczych
wigzek i matych pol oraz na granicy dwoch osrodkéw i regionach o duzych gradientach
gestosci masy. Jednakze roznica ta byta mniej wyrazna w przypadku planu leczenia
zuzyciem wielu wigzek zastosowanego do fantomu weryfikujacego. Wada
wykorzystywania symulacji MC jest relatywnie dlugi czas obliczen, ktory moze by¢
ucigzliwy w rutynowej praktyce klinicznej. Na podstawie wczesniejszych doswiadczen,
ulepszony algorytm CC moze by¢ uwazany za szybki i rownie wysoce dokltadny algorytm
o duzym potencjale np. dla strategii planowania on-line w radioterapii adaptacyjnej (ART)

[47, 48].

Istnieja rdwniez pewnie argumenty stanowigce przeciwko uzyciu algorytmu MC
w radioterapii powotujac si¢ na wpltyw szumu, wplyw przyblizen i technik redukcji
wprowadzonych w celu ograniczenia czasu obliczen oraz ograniczona rozdzielczos¢
(rozmiar wokseli) czesto wykorzystywana ponownie w celu przyspieszenia obliczen.
Jednak uwaza si¢, ze argumenty te maja niewielkie znaczenie: przyblizenia i1 techniki
redukcji nie wprowadzaja btedu systematycznego, wptyw szumu jest bardzo ograniczony,
a rozdzielczos$ci do 2 lub 3 mm moga by¢ stosowane w ciagu kilku minut obliczen. Jedna
rzecz jest jednak jasna, warto$¢ dodana uzycia MC w poréwnaniu z algorytmami

superpozycji/konwolucji znacznie przewyzsza ewentualne jego stabe strony [51].
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WERYFIKACJA ORAZ KONTROLA JAKOSCI DAWKI

Koncepcja zaawansowanych technik radioterapii polega na celowym zrdznicowaniu
dawki w celu najlepszego napromienienia obj¢tosci nowotworowej oraz jednoczesnej
ochrony narzadow krytycznych. Wigzka IMRT czy VMAT ze wzgledu na zmienny ksztatt
pola promieniowania nie moze by¢ weryfikowana uzywajac tradycyjnych procedur
kontroli jakosci — QA (ang. Quality Assurance) tj. komora jonizacyjna czy dozymetr — TLD
(ang. Thermoluminescent dosimeter), gdyz pozwalaja one na pomiar dawki tylko
w jednym, staltym punkcie lub wzdtluz jednej linii. Istnieje kilka czynnikéw majacych
wplyw na dawke punktowa rzeczywiscie pochtonieta przez tkanke. Najwazniejsza z nich
jest dynamiczny kolimator MLC, ktory pozwala na r6znicowanie dawki oraz modulacji jej
intensywnos$ci. OczywiScie nie mozna przewidzie¢ losowych awarii 1 wypadkoéw, ktore
maja ogromny wplyw na roznice miedzy dawka oczekiwang i otrzymang. Jednak
sporadycznie wystepujace zdarzenia niepozadane, mimo iz powtarzalne, wptywaja na
lokalng dawke zakumulowang przez dany absorbent fantomu lub ciato czlowieka nawet
podczas prawidlowego wykonywania planu leczenia. Przecieki promieniowania przez
szczeling pomigdzy listkami kolimatora MLC moga by¢ uwzglgdnione jedynie
statystycznie przez system planowania leczenia TPS [55, 56]. Dwuwymiarowa doktadno$¢
dozymetryczna i odtwarzalno§¢ MLC moze by¢ weryfikowana przy uzyciu filmow
w fantomie jak réwniez za pomoca elektronicznego portalu do obrazowania — EPID
(ang. Electronic Posrtal Imaging Device). Niezaleznie od techniki pomiaru, kluczowe
znaczenie dla zapewnienia jako$ci dostarczenia wysoce modulowanej dawki
promieniowania ma wydajne i doktadne poréwnanie zmierzonego i obliczonego rozktadu

dawki [56, 57].

Obecnie bardzo doktadne algorytmy obliczania dawki oparte na modelach oraz
nowoczesne metody obrazowania 3D umozliwiaja wygenerowanie catego rozktadu dawki
pochlonigtej w celu scharakteryzowania dawki w danej objetosci a nie tylko w punkcie.
W nowoczesnej radioterapii specyfikacja dawki pochtonigtej w odniesieniu do
odpowiednich objetosci anatomicznych a nie do pojedynczych punktow ma kluczowe
znaczenie dla przekazania informacji o mozliwym efekcie biologicznych leczenia.
Raportowana dawka powinna by¢ przedstawiona w odniesieniu do dawki pochtonigtej
w danej objetosci. Obliczenia dawki w tkankach o réznej gestosci w zadanej objetosci przy
uzyciu algorytmu Monte Carlo osiggane s3 w znakomity sposéb. Podstawowe informacje

o relacji dawka — objeto$¢ uzyskiwane sa na podstawie histogramu — DVH, ktore to sa
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rutynowo uzywane do oceny i raportowania dawki. Wzrokowa kontrola DVH moze
prowadzi¢ do identyfikacji waznych z klinicznego punktu widzenia wlasnosci rozktadu
dawki pochtonietej, takich jak obecno$¢ regionow o wysokiej lub niskiej dawce
pochtonietej. Histogramy dawka — objetos¢ moga by¢ uzyte do okreslenia wartosci takich
jak mediana dawki (Dmedian), ktora jest dawka zaabsorbowana przez 50% objetosci, co
czyni ja czegsto dobrym wyborem dla reprezentatywnej warto$ci dawki pochlonigtej dla
PTV. Raportowaniu dawki w obszarze tarczowym podlega minimalna dawka
terapeutyczna, 95% dawki przypisanej, dostarczona do 98% objgtosci oraz maksymalna

dawka (107%) skupiona w nie wigcej niz 2% objetosci struktury nowotworowej [25].
METODA I WSPOLCZYNNIK GAMMA

W wielu zakladach radioterapii zaplanowany i rzeczywiscie uzyskany rozktad
dawki jest porownywany przy uzyciu metody oceny gamma. Metoda ta jest miarg
ilosciowej oceny roznicy dawek, uwzgledniajaca jednoczesnie kryteria dawki i odlegtosci,
jako warunek akceptacji zgodno$ci zaplanowanej z obliczong fluencjg dawki. Kryterium
to moze by¢ stosowane w obszarach o niskim gradiencie, lecz jest nieodpowiednie do
oceny obszarow o wysokim gradiencie, w ktorych niewielkie przesunigcie przestrzenne np.
niepewno$¢ umiejscowienia detektora, skutkowaé bedzie duza réznicag w dawce. Wartos¢
gamma jest miarg zgodno$ci w regionach, ktdre spetniaja kryteriow akceptacji oraz
wskazuje poziom niezgodnosci w regionach poza nig [56]. Wspodtczynnik ten zawiera
informacj¢ o roéznicy wartosci dawki pochtonigtej w punkcie referencyjnym Dr(r) oraz
zmierzonej w punkcie Dc(r), natomiast kryteria akceptacji opisane sa jako ADwm dla
dozwolonej procentowej roznicy dawki w punkcie oraz Adwm dla zadanej odlegtos$ci migdzy
nimi. Aby pordwnywany rozklad odpowiadat dawce referencyjnej (zaplanowanej w TPS),
musi on zawiera¢ co najmniej jeden punkt Dc(rc) lezacy w elipsoidzie akceptacji

(Rysunek 10) [55, 56, 58].
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Rysunek 10. Schematyczne przedstawienie koncepcji metody oceny wspotczynnika
gamma w funkcji dawki D 1 odlegtosci x. Rozklady dawki referencyjnej oraz
porownywanej (zmierzonej) oznaczone sg odpowiednio (1;:Dr) oraz (r.Dc). Kryteria
okreslajace elipsoide akceptacji sa oznaczone przez tolerancje roznicy dawek ADwm

1 maksymalng dozwolong odlegto$¢ miedzy nimi Adwm [56]

Wspolczynnik ten opisany jest rownaniem 10 ponizej:

Ar? AD?
7t 2
Ad%, ' ADZ

Y= (10)

gdzie Ar = |r,, — 1| oraz AD = |D.(r,) — D, (1)].

Ilosciowa miarg doktadnosci dawki w punkcie w odniesieniu do puntu

referencyjnego jest punkt o najmniejszym odchyleniu pomigedzy nimi. Kryterium

zaliczenia zgodnosci jest spetnione dla y(r.) < 1 oraz nie gdy wspotczynnik gamma

przyjmuje wartos¢ wicksza niz 1[25, 58]. Miedzynarodowa Komisja ds. Jednostek

Promieniowania i Pomiaréw — ICRU (ang. International Commission on Radiation Units

and Measurements) w swoim raporcie nr 83 okres$lita, iz minimalny poziom zgodno$ci

dawki referencyjnej ze zmierzong przy uzyciu metody gamma powinna wynosi¢ minimum

95%, dla kryterium 3% r6znicy dawki w odlegtosci 3mm. ICRU przedstawita rowniez trzy

poziomy przepisywania i raportowania dawki. Pierwszy poziom dotyczy raportowania

prostych dwuwymiarowych (2D) rozktadow dawki pochlonigtej w osi centralnej. Zalecenia
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na poziomie drugim i sprawozdawczo$¢ oznaczaja, ze zabiegi s3 przeprowadzane
z wykorzystaniem dozymetrii obliczeniowej i1 obrazowania tréjwymiarowego (3D).
Na tym poziomie zaklada si¢, ze wszystkie objetosci np. GTV czy objetos¢ narzadu
krytycznego sa definiowane przy uzyciu serii zdjg¢ obrazowych np. tomografii
komputerowej oraz ze dostgpne s3 trojwymiarowe rozktady dawki. Ponadto histogramy
dawka-objetos¢ (DVH) dla wszystkich objgtosci sa obliczane rutynowo. Zaklada si¢
réwniez, ze wdrozono kompletny program zapewnienia jako$ci, by zapewnié, zZe
zaplanowane leczenie jest doktadnie przeprowadzone. Zalecenia poziomu 3 dotycza
opcjonalnej sprawozdawczosci w zakresie badan i rozwoju, ktdra obejmuje rozwoj nowych
techniki 1 metod, dla ktorych takie kryteria nie zostaly jeszcze ustalone. Dotyczy to takich
poje¢ jak np. prawdopodobienstwo kontroli guza — TCP (ang. Tumor Control Probability),
prawdopodobienstwo powiktan w tkankach zdrowych — NTCP (ang. Normal Tissue
Complication Probability) czy réwnowazna jednolita dawka — EUD (ang. Equivalent

uniform dose) [25].
MATRIXX

Detektor ’MRT MatriXX sktada si¢ z 1020 otwartych komor jonizacyjnych,
o odlegtosci pomiedzy s$rodkami wynoszacej 7,62 mm, ulozonych w kwadratowym
ukladzie siatki 32x32. Komory jonizacyjne o calkowitej objetosci 0,08 cm?® majg ksztatt
cylindryczny o $rednicy 4,5 mm oraz wysokosci 5 mm. Podczas przechodzenia
promieniowania, dochodzi do jonizacji powietrza w komorach. Wytworzony w ten sposob
tadunek elektryczny jest separowany poprzez naprzeciwlegle elektrody. Wytworzony prad,
ktéry jest proporcjonalny do wielkosci dawki, prowadzony jest poprzez 1020 kanaly
pradowe do przetwornika analogowo-cyfrowego zamieniajagcego sygnat analogowy na
cyfrowy. Nastepnie zmierzone wartosci sg przekazywane sieciowo do oprogramowania

detektora OmniPro I’'mRT, gdzie moga by¢ poddawane dalszej analizie [57, 59].

I’'mRT MAtriXX jest w stanie jednoczesnie mierzy¢ dawke bezwzgledna jak 1 jej
rozklad. Moze by¢ stosowany w rutynowym dynamicznym kolimatorze MLC przy
weryfikacyjnej procedurze kontroli jakosci planow leczenia. Odpowiedz MatriXX jest

zalezna od kata napromieniania, ma réwniez ograniczong rozdzielczo$¢ przestrzenng [57].

Najbardziej oczywista zaleta matrycowej komory jonowej sa jej niewielkie
rozmiary oraz niezawodnos$¢ geometrii - obrazy uzyskane za pomoca tego systemu nie

wykazuja znieksztalcen geometrycznych. Sygnal mierzony przez matrycowa komorg

43



jonizacyjng zalezy od szybkosci tworzenia i szybkosci rekombinacji par jonow, ktore sa

generowane w wyniku napromieniania [60].
DOZYMETRIA EPID

Urzadzenie EPID moze by¢ potencjalnie wykorzystywane do celow
dozymetrycznych i rutynowych kontroli jako$ci, innych niz weryfikacja ustawien pacjenta,
co jest jego pierwotnym przeznaczeniem [60]. Wysoka rozdzielczos¢, wysoki kontrast
1 duzy stosunek sygnatu do szumu oraz wysoka wydajnos$¢ detektora sprawit, iz EPID stat
si¢ alternatywa dla innych detektoréw wykorzystywanych w celach weryfikacji [61].
Wykorzystanie elektronicznych urzadzen obrazowania portalowego (EPID) wykonanych
z amorficznego krzemu jest fatwe w uzyciu i nie wymaga ani dodatkowego czasu

ustawiania, ani dodatkowych detektoréw [62].

Wiazka promieniowania przechodzaca przez pacjenta lub fantom przed pomiarem
EPID jest okreslana jako tranzytowa lub transmisyjna. Porownanie dawek lub obrazéw na
poziomie EPID moze odbywac si¢ przy pomocy metody projekcji w przod lub w tyt.
Metody projekcji w przéd poréwnuja zmierzone obrazy lub rozktady dawki 2D
z przewidywanymi obrazami lub rozkladami dawki 2D na poziomie EPID. Metody
projekcji wstecznej moga dostarcza¢ informacji o dawce punktowej 2D lub 3D, dawce
w pacjencie lub w fantomie 2D lub 3D, a rezultaty moga by¢ poréwnywane z planowanymi
danymi dla konkretnego fantomy/pacjenta. Obraz EPID moze rowniez stuzy¢ do okreslenia

pozycji listkow MLC [60].

Podczas gdy obraz wrotny jest tworzony przez wiazke megawoltowa uzywang do
leczenia pacjenta, obraz referencyjny moze by¢ kilowoltowy, np. film symulacyjny,
megawoltowy lub cyfrowo zrekonstruowany radiogram. Czasami pierwszy zatwierdzony
obraz wrotny jest rowniez uzywany jako obraz referencyjny. Przyjmuje si¢, ze jako$¢
obrazéw uzyskanych przy uzyciu obrazowania megawoltowego jest z natury gorsza niz
jako$¢ obrazow kilowoltowych promieni rentgenowskich. Oprocz dobrze znanego spadku
kontrastu przedmiotowego, np. réznicy tlumienia pomigdzy ko$émi lub powietrzem
a tkankami miekkimi wraz ze wzrostem energii wigzki promieniowania rentgenowskiego,
wiele innych czynnikow przyczynia si¢ do gorszej jakos$ci obrazéw portalowych.
Naleza do nich: wydajnos¢ rejestratora obrazu oraz posrednio jego polozenie, rozproszenie
promieniowania rentgenowskiego spowodowane grubos$cia pacjenta oraz wielko$¢ zrodta

promieniowania rentgenowskiego [60].
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Rysunek 11. Schemat przedstawiajacy proces obrazowania z wykorzystaniem EPID,

gdzie @1, P2, oraz @ 0znaczajg strumienie fotondw pierwotnych oraz rozproszonych

docierajacych do detektora obrazu [60]

W oparciu o akwizycje EPID, oprogramowanie dedykowane do QA specyficznego
dla pacjenta pozwala na pordwnanie, pod wzgledem dozymetrycznym, obrazu wrotnego
uzyskanego w aparacie leczniczym z obrazem przewidywanym, obliczonym w warunkach
idealnych. Niektore z nich, oparte na obrazie uzyskanym z EPID, umozliwiaja juz
specyficzng dla pacjenta ocen¢ jakosci poprzez rekonstrukcje rozktadéw dawki 3D

w obrgbie anatomii pacjenta lub fantomu [63].

Rodzaje mozliwych do wykrycia bledéw obejmuja rdznice ksztattu pola
promieniowania oraz bledy rozmieszczenia pacjenta. Istnieja dwie ogdlne metodologie
wykorzystania EPID do weryfikacji i korekcji ustawien pacjenta: on-line lub off-line.
W przypadku korekcji on-line, obraz pozyskany przed zabiegiem powinien by¢ oceniony
w taki sposob, ze kazdy blad ustawienia zostanie skorygowany przed kontynuacja leczenia.
Najbardziej podstawowe wykorzystanie detekcji off-line wystepuje, gdy obraz wrotny jest
badany przed lub po leczeniu i, jesli to konieczne, korekta jest dokonywana podczas przez

rozpoczeciem leczenia lub przed kolejng jego frakcja. Korekcja off-line rozwingta sig¢
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rowniez w strategie, w ktorych wiele okresowych obrazéw jest ocenianych w celu
zwigkszenia statystycznej pewnos$ci dla jednej lub wigcej korekcji w trakcie catej sesji

leczenia [60].

Wstegpna kontrola jakosci zaawansowanych metod leczenia z wykorzystaniem
EPID obejmuje sprawdzenie dawki w $cisle okre$lonych warunkach. Natomiast
weryfikacja in vivo odbywa si¢ w rzeczywistych codziennych warunkach klinicznych.
Metody weryfikacji EPID przed leczeniem nie pozwalaja na wykrycie bledow
wynikajacych ze zmian anatomii pacjenta i jego ustawienia lub nieprawidlowego dzialania
urzadzenia terapeutycznego podczas rzeczywistego leczenia pacjenta. Podczas weryfikacji
in vivo wykorzystujac podejscie ,,na przéd” zmierzone obrazy EPID sg poréwnywane albo
z obrazem przewidywanym lub referencyjnym. Poréwnanie z obrazem referencyjnym

pozwoli na $ledzenie odchylen podczas serii zabiegow [64].

Obrazy portalowe EPID uzyskane w akceleratorach liniowych firmy Elekta (Elekta,
Crawley, UK) wyposazone s3 w panel z systemem iViewGT. Warstwa wrazliwa panelu
sktada si¢ z 1024 x 1024 pikseli o rozmieszczeniu co 400um, co daje powierzchni¢ czynng

409,6 x 409,6mm> [65].

EPIGRAY

EPlIgray jest oprogramowaniem firmy DOSIsoft (Francja) do kontroli jako$ci
opierajagcym si¢ na standardzie DICOM (ang. Digital Imaging and Communications)
1 wspotpracujacym z systemem iViewGT firmy Elekta. Obrazy EPID zarejestrowane przez
panel i przechowywane w bazie danych iViewGT s3a obrazami znormalizowanymi, ktore
wstepnie po akwizycji nie nadaja si¢ do bezposredniego wykorzystania do celow
dozymetrycznych, gdyz nie zawierajace punktéw odniesienia do planu (RTPlan) ani do
zastosowane] wigzki. Obrazy te potrzebuja pewnych przeksztatcen by mogly by¢ w tych
celach wykorzystywane. Znormalizowana warto$¢ N dla kazdego piksela musi zosta¢

zamieniona na warto$¢ surowa R z wykorzystaniem odpowiedniej zaleznos$ci (11):
R = 2 —qalpha X N )

gdzie R to warto$¢ surowa, wspotczynnik alpha to wspotczynnik skalowania zawarty

w bazie iViewDose oraz warto$¢ N jako normalizacja dla kazdego piksela.

W przypadku powigzania obrazu z planem RT oraz wigzka, pliki segmentow kazdej wiazki

IMRT zostaja zebrane, a nastgpnie zsumowane z zastosowaniem referencyjnych
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wspotczynnikoéw skalowania by w efekcie uzyska¢ ztozony obraz IMRT. W przypadku
leczenia wigzka VMAT, referencyjne wspotczynniki skalowania zastosowane sa do
obrazéw kazdego segmentu by tym samym utworzy¢ obraz wieloklatkowy VMAT [66,

67].

EPIgray wykorzystuje sygnatl transmitowany przez EPID do rekonstrukcji dawki
w punktach zainteresowania w obrebie ciata pacjenta. Metoda ta wykorzystuje wsteczng
projekcje tranzytowa naktadang na pierwotng tomografi¢ komputerowa pacjenta wykonang
do planowania leczenia. Porownanie dawki zmierzonej z obliczong mozna przeprowadzi¢
w wielu punktach, ale nie na calym obszarze EPID. Oprogramowanie to jest w stanie
wychwyci¢ szereg zmian anatomicznych i niedoktadno$ci ustawienia pacjenta, ktére moga
prowadzi¢ do niedopuszczalnych bledow w dostarczeniu prawidtowej dawki [64, 66].
Pomiary na jednorodnych fantomach wykazaty uzyskanie rekonstrukcji dawki w dobre;j
zgodno$ci z dawka planowang (blad wzgledny ponizej 1%). W przypadku badan
z udziatem pacjentéw Sredni blad byt wyzszy, cho¢ nadal w dobrej zgodnosci z dawkami
planowanymi dla jednorodnych obszaréw anatomicznych [66]. Obiecujaco zapowiada si¢
zastosowanie EPIgray w technice dozymetrii in-vivo mogloby zniwelowa¢ koniecznos¢

wykonywania pomiaréw weryfikacyjnych przed rozpoczeciem cyklu leczenia [68].

Oproécz zastosowania w zapewnieniu jakosci pacjentdéw, EPIgray moze by¢
z tatwoscig wykorzystany do przeprowadzenia bardziej szczegétowych badan okreslonych
przypadkéw pacjentow lub technik w dhuzszych okresach czasu. Poniewaz rejestracja
obrazOw MV podczas leczenia nie wymaga ani dodatkowego czasu, ani regulacji
radiologicznych, badania dozymetryczne moga by¢ prowadzone przez caty czas trwania
leczenia, jesli jest to konieczne. Takie badania moga shuzy¢ walidacji techniki,
potwierdzeniu stabilnosci planu leczenia lub badaniu zmian anatomicznych i innych, ktére

prowadza do zmian dozymetrycznych (np. btgdow systematycznych) [62].
EPIBEAM

EPIbeam jest narzgdziem umozliwiajacym zapewnienie kontroli jako$ci
radioterapii wigzka zewnetrzng EBRT stosowanym razem z elektronicznym portalowym
urzadzeniem obrazujagcym EPID, dedykowanym do kontroli wigzki fotonowej przed
leczeniem. Zasada dziatania EPIbeam opiera si¢ na porownaniu dwoch obrazow dawki
bezwzglednej. Plan zdefiniowany w TPS jest wykorzystywany do akwizycji rzeczywistego

obrazu wrotnego EPID, ale jest rowniez wykorzystywany do obliczenia teoretycznego
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obrazu wrotnego (obraz referencyjny) w tych samych warunkach. Specjalne algorytmy sa
odpowiednio stosowane do wyrazenia obu obrazéw jako macierzy dawek bezwzglednych.
Macierze te poprzez konwersj¢ surowego obrazu EPID i poprzez obliczenie predykcji
dawki mogg by¢ tatwo pordwnywane ilosciowo przy pomocy map fluencji réznicy dawek
lub map indexu gamma [69]. Oprogramowanie EPIbeam firmy DOSIsoft jest w stanie
wykry¢ bledy MLC, mogace pojawi¢ si¢ podczas realizacji planu leczenia w radioterapii

[70].
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CEL BADAN

CEL GLOWNY

Potrzeba radioterapii adaptacyjnej jest bezposrednio zwigzana z obserwowanymi,
w trakcie kursu frakcjonowanej radioterapii, zmianami geometrii pacjenta wynikajace
z utraty wagi, deformacji narzadéw oraz kurczenia si¢ guza nowotworowego. Wykonanie
nowych planow adaptacyjnych moze by¢ rowniez niezbg¢dne, jesli konieczne przerobienie
unieruchomienia stabilizujgcego pacjenta. Na rynku dostepne sa dwa wiodgce rozwigzania
umozliwiajace przeprowadzenie procedury adaptacji radioterapii: zaproponowane przez
firm¢ Elekta oraz Varian. Powszechng praktyka w Zaktadach Radioterapii jest posiadanie
urzadzen kompatybilnych ze soba pod katem terapeutycznym; tj. linia terapeutyczna
zawierajaca system planowania leczenia, akcelerator medyczny oraz system obrazowania
IGRT zazwyczaj dostarczone sg przez tego samego producenta. Akcelerator medyczny ze
zintegrowang funkcja rezonansu magnetycznego (Elekta Unity) posiada szerokie
mozliwosci weryfikacji polozenia tkanek migkkich i codziennego replanu wstepnie
przygotowanego planu radioterapii, jednak ze wzgledu na swoj koszt jest on dostgpny
jedynie dla matej liczby o$rodkéw w wysoko rozwinigtych i majetnych krajach (koszt

okoto 10 min euro).

Gléwnym celem niniejszej rozprawy doktorskiej jest badanie mozliwos$ci
wykorzystania alternatywnej procedury radioterapii adaptacyjnej w nowotworach
miednicy przy uzyciu opracowanego fantomu. Strukture i kosciec fantomu przygotowatam
w technice druku 3D 1 wypelitam materialem tkankopodobnym. Badania
przeprowadzitam w oparciu o dostgpng tradycyjng $ciezke terapeutyczng tj. tomografi¢
komputerowa do planowania leczenia, system planowania leczenia, tomografi¢
komputerowa wiazki stozkowej oraz aparatur¢ dozymetryczng (rézne detektory
matrycowe) w Zakladzie Radioterapii Opolskiego Centrum Onkologii w Opolu.
W niniejszej pracy przeanalizowalam rozklady fluencji dawki, w objg¢tosci obszaru
tarczowego 1 organach krytycznych, pod katem zmieniajacej si¢ objgtosci organdow
krytycznych oraz ich naturalnej ruchomosci wzgledem obszaru tarczowego (nowotworu).
Badanie pod katem dozymetrycznym przeprowadzitam wykorzystujac jeden dotychczas
stosowany klinicznie system dozymetrii oraz dwa, nowo zaimplementowane
wykorzystywane dotychczas testowo. Pomiary przeprowadzilam z zastosowaniem

specjalnie stworzonego do tego celu fantomu wydrukowanego w technice druku 3D przy
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wspotpracy z Katedra Informatyki Politechniki Opolskiej. Badania prowadzitam

w Zaktadzie Radioterapii Opolskiego Centrum Onkologii (OCO) w Opolu, a ich analize

wykonatam w Pracowni Fizyki Medycznej Zaktadu Radioterapii OCO oraz w Instytucie

Fizyki na Wydziale Matematyki, Informatyki i Fizyki Uniwersytetu Opolskiego w ramach

studiow doktoranckich z fizyki. Ponadto zrealizowatam cele posrednie prowadzace do

osiggnigcia gtownego zatozenia badan.

CELE POSREDNIE

1.

Analiza poréwnawcza krzywych kalibracyjnych CT-ED, dla fantomu Gammex

z insertami o r6znej gestosci w tym dwa odpowiadajace kopolimerowi octanu winylu

EVA oraz filamentowi PLA, na stacji opisowej tomografu komputerowego, w systemie

planowania leczenia Monaco oraz RayStation.

Wykonanie krzywej dopasowania CT-ED na podstawie obrazu tomografii CBCT przy

uzyciu fantomu Gammex z insertami o réznej gestosci w tym dwa odpowiadajace

kopolimerowi octanu winylu EVA oraz filamentowi PLA oraz wyznaczenie ich

gestosci elektronowej i masowe;.

Symulacja rozpoczecia ,,leczenia” fantomu pierwsza frakcjg radioterapii:

3.1. Kontrola utozenia fantomu (IGRT) wzgl¢dem trzech znacznikéw przy uzyciu
tomografii wigzki stozkowej CBCT;

Fuzja sztywna badania TK oraz CBCT fantomu miednicy celem przeniesienia

anatomicznych konturéw z TK na CBCT.

. Przygotowanie planéw leczenia radioterapii, w systemie planowania leczenia

RayStation, na bazie tomografii komputerowej oraz CBCT fantomu dla dwdch

schematow leczenia dla dawki catkowitej D. = 46 Gy oraz D, = 50,4 Gy.

5.1. Na tomografii komputerowej dwa plany referencyjne (REF) dla prawidtowo
przygotowanego do leczenia pacjenta: tj. wypelniony pecherz moczowy (100%)
oraz prawidlowa, pusta banka odbytnicy (0%).

5.2. Na tomografii komputerowej wiagzki stozkowej CBCT dla r6znych kombinacji
objetosci pecherza moczowego i odbytnicy:

e Niewypehiony pecherz moczowy (0%) 1 prawidtowa, pusta banka odbytnicy
(0%);
e Srednio wypehiony pecherz moczowy (50%) i prawidlowa, pusta banka

odbytnicy (0%);
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e Niewypeliony pecherz moczowy (0%) 1 rozdgta, wypelniona tresciag
pokarmowa banka odbytnicy (100%);
e Srednio wypetniony pecherz moczowy (50%) i rozdeta, wypetniona trescia
pokarmowa banka odbytnicy (100%);
e Niewypeliony pecherz moczowy (0%) 1 rozdgta, wypelniona trescig
pokarmowa banka odbytnicy (100%);
5.3. Analiza poréwnawcza dawki wzgledem roznej objetosci organow krytycznych.
. Kontrola jakosci i weryfikacja dawki przygotowanych planéw przed rozpoczeciem
leczenia:
6.1. Detektor MatriXX Evolution
6.2. Detektor EPID — oprogramowanie EPIbeam
. Weryfikacja dawki w trakcie leczenia (in-vivo):
7.1. Detektor EPID — oprogramowanie EPIgray
. Badanie zawarto$ci wolnych rodnikbw w napromienionym materiale

kopolimeru octanu winylu (EVA).
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MATERIAL BADAWCZY
FANTOM WLASNY

BUDOWA SZKIELETU FANTOMU

Aby przeprowadzi¢ szereg badan naukowych niezbednych do analizy
postawionych sobie celéw tej rozprawy doktorskiej, przygotowatam fantom regionu
miednicy odwzorowujacy odcinek jamy brzusznej wraz z fragmentem konczyn dolnych
zawierajacy sztuczny kosciec skladajacy sie¢ z elementéow takich jak: pig¢ kregow
ledzwiowych, miednicy (sktadajacej sie z kosci krzyzowej, guzicznej oraz kulszowej) oraz
dwoch nasad blizszych kosci udowych (glowy kosci udowych wraz z kretarzami wigkszym
1 mniejszym oraz jej blizsza czgscig trzonu). Przed wyborem odpowiedniego materiatu do
wydruku 3D ko$¢ca fantomu przebadatam dwanascie roznych filamentow PLA (Rysunek
12) pod katem znalezienia odpowiedniego materiatu, ktorego gestos¢ elektronowa (ED),
w badaniu tomografii komputerowej (TK), byta najbardziej zblizona do gestosci kosci

w miednicy cztowieka.

Rysunek 12. Dwanascie réznego ksztaltu bryt wydrukowanych w technice druku 3D
wykonanych z r6znych materiatéw PLA, tuz przez wykonaniem badania TK w celu

sprawdzenia ich gestosci elektronowych ED [Materiat wlasny]
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Dokonatam wyboru materiatu Ultra PLA (producent: Noctuo), o gestosci
elektronowej najbardziej zblizonej do ludzkiej kosci kregéw kregostupa, miednicy oraz
kosci udowej (SR: 1,110 ED; SD: 0,005). Jest to materiat taczacy prostote druku PLA wraz
z wytrzymatoscia ABS-u. Jest on szczegélnie rekomendowany do starannych
i drobiazgowych wydrukéw, ktore wymagaja doskonalej wytrzymalo$ci mechanicznej
zachowujac tym samym wysokie tolerancje wymiarowe. Dodatkowo materiat ten pozwala
uzyskac doskonale precyzyjne wydruki w stosunkowo krotkim czasie. Majac na wzgledzie
graniczng temperaturg rozpadu tego filamentu tj. 250°C, nalezato kontrolowa¢ temperature
topienia kopolimeru (wypetnienia fantomu) do okoto 220°C [71]. Dodatkowo
zastosowatam przerwy w wypetnianiu kolejnych warstw fantomu z racji zbyt duzej
plastyczno$ci najcienszej i najbardziej zewngtrznej warstwy fantomu pod wplywem
temperatury topionego kopolimeru EVA. Poréwnujac rysunki 20 oraz 22 mozna zauwazy¢
powstate w wyniku wysokiej temperatury zewnetrzne pofatdowania w strukturze ‘skory’
fantomu, niemajace wplywu na jako$s¢ wypeklienia 1 pdzniejszego zastosowania

pomiarowego fantomu.

Kosciec zostal wydrukowany w technologii FDM (ang. Fused Deposition
Modeling) przy pomocy drukarki MonkeyFab przez dr. Inz. Mariusza Sobola przy
wspoOltpracy z uczelnig wyzszg Politechnikg Opolska w Opolu. Laczny czas wydruku catego
fantomu to okoto 170 godzin. Etap preparacji do wydruku polegal na wstepnej obrobce
zanonimizowanego pliku DICOM tomografii komputerowej (Rysunek 13)
1 przygotowaniu modelu 3D w programie RadiAnt, polegajace na usunigciu elementow
otoczenia 1 ustawieniu wlasciwych okien diagnostycznych dla kosci i skory a nastgpnie

eksport przygotowanych modeli w formacie STL (Rysunek 14).
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T: 3.0mm L: -668.0mm 22.01.2020 11:38:29

Rysunek 13. Zanonimizowany plik DICOM — jeden z przekrojow osiowych widoczny

w programie RadiAnt [Materiat wlasny]

G BRI A RIS T B E

WL: 639 WW: 1159 L-R: 22.6° S-1: 26.4° Roll: 2.7°

Rysunek 14. Model 3D kosci miednicy, kregostupa i n6g wygenerowany w programie

RadiAnt, usunigte elementy otoczenia [Material wlasny]

Nastgpnie wykorzystujac programy Blender i Meshmixer dokonano wygtadzenia
1 wyczyszczenia z btgdow siatke reprezentujgcej powierzchni¢ modelu 3D, tak aby miata

ona prawidlowg konstrukcje¢ w sensie eulerowskim (Rysunek 15).
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Rysunek 15. Wyczyszczony model 3D [Materiat wlasny]

Nastgpnym krokiem bylo opracowanie siatki powtoki skérnej o grubosci 1,7 mm, ktorej to
warto$¢ byta kompromisem miedzy pozadang sztywnosciag wydruku, a iloscig zuzytego

filamentu i czasem jego druku (Rysunek 16).

Rysunek 16. Wizualizacja modelu skory uzyskana po wytloczeniu powtoki skornej na

grubos$¢ 1.7 mm, co pozwolilo na uzyskanie 4-ech warstw w druku 3D [Materiat wlasny]

Ze wzgledu na obszar roboczy drukarki system kostny podzielony zostal na osobno
drukowane 8 czesci (Rysunek 17), a powtoka skérna na 9 czesci (Rysunek 18). Podziat na
cze$ci zostat ustalony tak, aby zapewni¢ skuteczne ich sklejenie w przypadku kosci,

a polaczenie w przypadku skory.
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Rysunek 17. Wizualizacja modelu ko$¢ca podzielonego na 8 czesci - podzial na potrzeby

druku 3D. Po wydrukowaniu cze¢sci zostaty sklejone klejem do ABS [Material wiasny]

Rysunek 18. Model skory podzielony na 9 czesci — podziat na potrzeby druku 3D.

Po wydrukowaniu czgsci zostaty sklejone klejem elastycznym za pomoca pistoletu do

klejenia na goraco [Material wtasny]

Na koniec opracowano model podstawy fantomu (Rysunek 19), ktéra postuzyta do
pozycjonowania kos$ci wzgledem skoéry na czas zalewania modelu kopolimerem octanu
winylu (EVA) oraz dystansera stabilizujacego potozenie modelu ukladu kostnego

wzgledem modelu skory.
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Rysunek 19. Podstawa, ktora postuzyta do pozycjonowania kosci wzgledem skory oraz

do zalania modelu kopolimerem EVA [Materiat wlasny]

Wszystkie przygotowane pliki GCODE wygenerowano w slicerze Cura dla drukarki 3D.
Wysoko$§¢ warstw ustalono na 0,2 mm, a wypekienie modelu na 100%. W przypadku
druku kosci zastosowano dysze 0,8 mm, a w przypadku skéry 0,4 mm. Ze wzgledu na
skomplikowana geometri¢ modeli 3D wygenerowano takze elementy podporowe, ktore po
wydrukowaniu zostaty usunigte. Nastepnym etapem bylo sklejenie czgsci modelu kostnego
klejem do ABS oraz potaczenie czgsci modelu skory klejem elastycznym za pomoca
pistoletu do klejenia na gorgco. Ztozony fantom zawieral powloke ‘skorng’, podstawe oraz

kosciec stabilizowany dzieki tymczasowo zastosowanemu dystanserowi (Rysunek 20).
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Rysunek 20. Przygotowany szkielet oraz skora wykonana w technice druku

trojwymiarowego [Material wiasny]

Ostatnim etapem byto uszczelnienie modelu skory uzywajac kleju termotopliwego
i pistoletu do klejenia na goragco oraz zalanie wngtrza fantomu roztopionym kopolimerem
octanu winylu EVA. Na ten proces zuzylam okoto 25 kg kopolimeru EVA w formie

granulatu topionego w temperaturze okoto 220°C (Rysunek 21).
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Rysunek 21. Kopolimer octanu winylu EVA w formie granualatu [Zrodto sprzedawcy:

www.jemnimport.pl]

Tak przygotowany fantom zawierajacy ko$ci oraz tkanki migkkie o gegstosciach
elektronowych (ED) zblizonych do ludzkich byt gotowy do rozpoczgcia badan
(Rysunek 22).

Rysunek 22. Gotowy przygotowany fantom tulowia kobiety [Materiat wlasny]
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MATERIAL FANTOMU

Promieniowanie jonizujace znalazto szerokie zastosowanie w modyfikowaniu
struktury 1 wlasciwosci polimerow, a takze wlasciwosci niektorych materiatow o strukturze
sypkiej. Pig¢dziesiat lat badan w dziedzinie chemii radiacyjnej polimeréw doprowadzito
do licznych zastosowan o znaczeniu komercyjnym i ekonomicznym, a prace nad
zastosowaniem  promieniowania w  praktycznych zastosowaniach  materialow
polimerowych sg nadal aktywne. Mingto okoto 50 lat od czasu, gdy badacze zaczgli
poddawa¢ materialy polimerowe dziataniu promieniowania jonizujacego i odnotowali
wystepowanie zjawiska sieciowania i innych uzytecznych efektéw. Obecnie istniejacy
przemyst komercyjny oparty jest w znaczacy sposob na przetwarzaniu polimerdéw za
pomoca promieniowania. Nowe produkty powstale dzigki technologii radiacyjnej sa nadal
wprowadzane na rynek, a ekscytujace innowacje w zastosowaniu promieniowania dla
materiatdéw wielkoczasteczkowych sg obecnie badane przez instytucje badawcze na catym
$wiecie. Technologie radiacyjne stosowane w przetwarzaniu polimeréw stanowig
zrdznicowany zestaw, z wieloma rdéznymi rodzajami promieniowania 1 Zrddlami,

rodzajami i kombinacjami materiatow oraz wieloma réznymi celami zastosowan [72].

Sieciowanie za pomocg promieniowania to stosunkowo dojrzala technologia,
obejmujaca wiele zastosowan produktowych o znaczacym wplywie ekonomicznym.
Szczegdlnie duze znaczenie maja branze wykorzystujace promieniowanie do produkcji
usieciowanej izolacji przewodow, a takze produktéw termokurczliwych, takich jak folia
spozywcza i rurki do polaczen elektrycznych. Utwardzanie powtok i farb drukarskich jest
réwniez uznanym, waznym z punktu widzenia ekologii przemystem, a wiele innych
zastosowan sieciowania zostalo z powodzeniem skomercjalizowanych, jak na przyktad
produkcja rur, przewodow rurowych i opon samochodowych. Proces odwrotny do
sieciowania (rozszczepianie tancucha) jest podstawg innych metod radiacyjnych, majacych
na celu poprawe wlasciwosci przetworczych polimerow. Istnieje rozlegly przemyst
handlowy zajmujacy si¢ napromienianiem teflonu, ktére zmniejsza wielko§¢ i maseg
czasteczkowa oraz pozwala na stosowanie tego materialtu w powtokach, tuszach, itp.
Zmiana rozktadu masy czasteczkowej polipropylenu (PP) w celu poprawy wilasciwosci
ptynigcia 1 umozliwiania alternatywnych sposobow formowania jest coraz czgsciej

stosowanym procesem komercyjnym [72].

Sterylizacja radiacyjna jednorazowych wyrobow medycznych z tworzyw

sztucznych (strzykawki, rurki, fiolki, gaziki itp.) zdobyta duzy i wcigz rosnacy segment
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rynku w wielu krajach uprzemystowionych, ze wzgledu na takie zalety, jak eliminacja
toksycznych pozostatosci, ktére sa problematyczne w sterylizacji chemicznej. Podobnie
jak w przypadku wielu innych technologii obrobki radiacyjnej, kontrola niepozadanych
zmian materialu, w tym degradacji wlasciwosci mechanicznych i odbarwien po
napromieniowaniu, byla integralng czgéciag komercjalizacji 1 nadal jest obszarem

aktywnym [72].

Sieciowanie fancuchow polimerowych jest podstawa najwigkszych zastosowan
komercyjnych z udzialem promieniowania i polimeréw. Ogoélnie rzecz biorgc, materialy
usieciowane maja wigksza wytrzymalos$¢, lepsza odpornos¢ na uderzenia i pekanie
naprezeniowe. Maja zwigkszong odpornos¢ na petzanie i w wielu przypadkach zwigkszong
odporno$¢ chemiczng. Niektore z zalet sieciowania radiacyjnego w poréwnaniu do
sieciowania konwencjonalnego z dodatkami chemicznymi to: koszt, szybko$¢, mozliwos¢
sieciowania wstepnie uformowanych cze¢sci w temperaturze pokojowej lub zblizonej do
pokojowej, zmniejszenie ilosci sktadnikow chemicznych i pozostalosci chemicznych ze
wzgledow $Srodowiskowych lub toksykologicznych oraz w wielu przypadkach, lepsze
wlasciwosci materialu w produkcie koncowym. Napromienianie moze by¢ bardzo
przydatne w przetwarzaniu mieszanin polimerowych, w ktérych czesto dochodzi do
fizycznego rozdzielenia faz sktadnikow, ze wzgledu na niekompatybilno§¢ materialow.
W wielu ukladach mieszanin napromienianie stosowano w celu wywotania sieciowania
jednego lub wigkszej liczby skladnikow i/lub tworzenia wigzan krzyzowych miedzy

réznymi fazami, co prowadzito do poprawy wilasciwosci fizycznych [72].

W wyniku ekspozycji promieniowania jonizujacego na kazdy materiat (biologiczny
czy sztuczny) powstaje szereg zmian w jego strukturze wewnetrznej. W wyniku
zaabsorbowania pewnej porcji energii dochodzi do wzbudzenia i jonizacji czastek
budujacych jego strukture wewngtrzng oraz powstawanie wolnych rodnikow o roznej
dhugosci zycia. W efekcie dochodzi do trwatych zmian w strukturze chemicznej a tym
samym do trwalych zmian wlasciwosci fizycznych napromienianego materiatu.
W materiatach sztucznych tzn. polimerach, w wyniku procesu radiolizy popromienne;j,
powstajace produkty (czastki wzbudzone para jon i elektron) powoduja kaskade dalszych
zmian w strukturze wewnetrznej. Prowadzg do tworzeniu wigzan typu C-C przeksztalcajac
polimer w bardziej nierozpuszczalng i nie podlegajaca procesowi topnienia strukture.
Uczestnicza réwniez w procesie zniszczenia wigzan co zmniejsza ogélny cig¢zar

czasteczkowy, przy dodatkowej emisji wodoru lub innych weglowodoréw. Dodatkowo
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w wyniku napromieniania materialu ulega on utlenianiu, ktoéry moze przebiegal

stosunkowo dlugo po ekspozycji [73].

Od kilkudziesigciu lat polimery i inne tworzywa sztuczne sg wykorzystywane
w srodowisku promieniowania jonizujacego jako np. konstrukcje i izolacje kablowe, ale
réwniez jako materialy fantoméw do pomiaru dawek i rozproszenia promieniowania
w srodowisku tkankopodobnym. W tak wymagajacym $rodowisku jakie wytworzone jest
w czasie ekspozycji promieniowania jonizujacego, istotne jest by materialy te mogty
zachowaé takie parametry jak wytrzymatos¢, stabilno$¢ degradacyjng czy stabilnos¢
wymiarowg na dtugi czas, zapewniajac dtugie 1 efektywng ich wykorzystanie. Za gtowne
kryterium odpornosci definiuje si¢ zachowanie 50% jej wyjsciowych wlasciwosci
mechanicznych. Roéznica ta moze by¢ réwniez wyrazona jako zaabsorbowana dawka

powodujaca degradacje materiatu o 50% w odniesienie do stanu poczatkowego [74].

Bhuwanesh Kumar Sharma i in. przeprowadzili badania starzenia si¢ radiacyjnego
mieszanek zawierajacych octan etylenowinylu (EVA), ktory jest kopolimerem etylenu
i octanu winylu (VA). Kopolimer EVA dzi¢gki swoim dobrym wiasciwo$ciom barierowym,
doskonatej ciggliwo$ci w niskich temperaturach, odpornosci na peknigcia naprgzeniowe,
promieniowanie ultrafioletowe (UV) oraz ogdlnie doskonale wtasciwosci mechaniczne
znalazt glownie zastosowanie w izolacjach elektrycznych, powlokach kabli,
wodoodpornosci a nawet w opakowaniach. Badanie to zaktadato przygotowanie czystych
polimeréw oraz ich mieszanek np. EVA i etylenowo-propylenowy elastomer dieny
(EPDM), umieszczenia ich w komorze Gamma — 500 zawierajacej zrodlo promieniowania
80Co. Probki zostaly usuwane kolejno po otrzymaniu dawek 500, 1000 i 1500 kGy
a nastgpnie badane byly ich rdzne wilasciwosci. Wyniki ukazaly rosnaca wytrzymatos¢
czystego kopolimera EVA oraz mieszanek EVA/EPDM na rozciaganie wraz ze wzrostem
zaabsorbowanej dawki promieniowania w kopolimerze EVA. Warto$ci te znaczaco
wzrosty przy dawce 500kGy oraz wzrastaly niezmiennie do 1000kGy, przy ktorej to
uzyskaty wysycenie. Gwattowng zmian¢ zaobserwowano powyzej dawki 1500kGy gdzie
wytrzymato$¢ na rozcigganie wszystkich probek mniej lub bardziej obnizyta si¢. Badanie
to sugeruje zalezno$¢ stopnia degradacji powstatej w wyniki wysokiej dawki
promieniowania (1500kGy) od wysokiego stopnia krystalicznosci badanej substancji.
Analiza twardo$ci wykazata wzrost twardo$ci badanych materiatéw wraz ze wzrostem

dawki zaabsorbowanej dla probek o duzej zawarto$ci procentowej octanu winylu.
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Dla pozostatych materiatow zawierajacych mate stezenie VA twardo$¢ w wyniku

napromieniowania malata (Rysunek 23 i 24) [74].
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Rysunek 23. a) Wptyw zawarto$ci octanu winylu (VA) i dawki promieniowania gamma
na wytrzymato$¢ na rozcigganie réznych tworzyw EVA i ich mieszanin EVA/EPDM. (b)

Wplyw zawartos$ci octanu winylu (VA) i dawki promieniowania gamma na modut
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sprezystos$ci przy rozcigganiu roznych materiatow EVA i ich mieszanin EVA/EPDM. (c)
Wplyw zawarto$ci octanu winylu (VA) i dawki promieniowania gamma na % wydtuzenie

r6znych materiatow EVA i ich mieszanek EVA/EPDM [74]
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Rysunek 24. Wplyw zawarto$ci octanu winylu (VA) i dawki promieniowania gamma na

twardos¢ roznych rodzajow EVA i ich mieszanin EVA/EPDM [74]

Kopolimer etylen-octan winylu (EVA) znalazt réwniez zastosowanie jak sktadnik
poprawiajacy wilasciwosci polipropylenu izotaktyczengo (iPP) szeroko znanego
w powszechnym stosowaniu z dobrych wiasciwosci mechanicznych i termicznych, bedac
jednoczesnie jednym z najbardziej podatnych na degradacj¢ w wyniku ekspozycji na
promieniowania jonizujacego. W badaniu tym przy pomocy spektroskopii EPR
scharakteryzowano procesy wolnorodnikowe zachodzace przy rdéznej zawarto$ci
kopolimeroéw polipropylenu (PP) oraz jego mieszaniny z EVA w celu okreslenia stopnia
jego degradacji. Mieszaniny PP o réznym stezeniu zawarto§ci EVA napromieniono
wysokoenergetyczng wigzka elektronow generowang w liniowym akceleratorze
medycznym do okre§lonych dawek, a nast¢pnie analizowano ich widma energetyczne przy
uzyciu EPR. Wyniki badan EPR wskazuja, Ze rodniki alkilowe PP ulegaja utlenianiu
szybciej w czystym polipropylenie niz w jego mieszaninach z EVA. Wolniejsze utlenianie
rodnikéw potwierdzone pomiarami EPR, cze¢$ciowo hamuje degradacje 1 szybkie
zmniejszenie lepkosci. Niemniej jednak, dlugotrwata degradacja oksydacyjna mierzona
udziatem grup zawierajacych tlen jest wigksza po wprowadzeniu kopolimeréw etylen-

octan winylu, a efekt ten jest proporcjonalny do zawartosci EVA [75].
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Powotujac si¢ na doskonate wlasnosci kopolimeru EVA charakteryzujacego si¢
duza wytrzymato$ciag na wysokie dawki promieniowania X oraz gestosci elektronowej
(ED) zblizonej do tkanek miekkich cztowieka (SR: 0,984 ED; SD: 0,002) wybratam
kopolimer octanu winylu EVA do wypekienie wnetrza fantomu wlasnej konstrukeji.
Kopolimer ten jest powszechnie dostepny jako klej termotopliwy w formie lasek lub

granulatu.
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METODYKA BADAN

W toku badan, dokonatam wyznaczenia 1 sprawdzenia zgodnosci krzywej
kalibracyjnej CT-ED na podstawie danych z tomografu komputerowego oraz systemow
planowania leczenia Monaco orz RayStation w obrazie tomografii komputerowej fantomu
Gammex oraz wyznaczenie gestosci elektronowej oraz masowej dla trzech dodatkowych
materiatdéw: kopolimeru octanu winylu EVA, filamentu PLA oraz silikonu. Nastepnie
dokonatam analizy algorytmu automatycznego procesu wyznaczania krzywej CT-ggstosci
masowej w systemie RayStation dla obrazu oraz CBCT fantomu Gammex. Nastgpnie
przygotowatam badania tomografii komputerowej do planowania leczenia oraz CBCT
fantomu wlasnego 1 poréwnatam ich krzywe kalibracyjne. Kolejnym etapem byto
przygotowanie i analiza bazowych i replanowanych plandéw leczenia pod katem pokrycia
obszaru tarczowego dawka terapeutyczng, ale rdwniez dawek jakie otrzymaty organy
krytyczne. Nastepnie dokonalam przegladu i analizy dostgpnych w Opolskim Centrum
Onkologii programow stuzacych do analizy réznic w dawce pomigdzy obliczong
w systemie planowania leczenia a rzeczywista dawka dostarczong w trakcie radioterapii.
Dodatkowo przebadatam réwniez material, z ktorego wykonatam ,tkanke migkka”
fantomu pod katem obecnosci wolnych rodnikow w wyniku poddania go ekspozycji na
niewspOlmiernie duze w dawki promieniowania w poréwnaniu do dawek

wykorzystywanych w radioterapii.
ETAPY BADAN

1. Krzywe kalibracyjne CT-ED oraz CT-gestos¢ masowa:

1.1. Teoretyczna (Synergiczna) krzywa kalibracyjna CT-ED
1.2. Krzywa doswiadczalna CT-ED fantomu Gammex dla tomografu komputerowego
1.3. Krzywe doswiadczalne CT-ED fantomu Gammex dla systemow planowania

leczenia: Monaco i RayStation
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2. Doswiadczalna krzywa kalibracyjnej CT-gestos¢ masowa dla obrazu tomografii
komputerowej wigzki stozkowej CBCT fantomu Gammex w systemie planowania

leczenia RayStation.

Glowng funkcja obrazowania tomografia wigzka stozkowa CBCT jest kontrola
utozenia pacjenta oraz jego kazdorazowe przygotowanie do radioterapii. Oprogramowanie
XVI (Elekta) nie posiada algorytmu korekcji heterogennosci tkanek, zatem aby uwzgledni¢
niejednorodno$ci w badanym fantomie w obrazie CBCT, konieczne byto wykonanie
krzywej kalibracyjnej wykorzystujac fantom Gammex (Rysunek 25). W tym celu
zobrazowalam w/w fantom zawierajacy dostarczone przez producenta inserty roznej
gestosci w tym przygotowane trzy, wlasne materiaty tj. insert wydrukowany z technice 3D
z filamentu PLA, roztopiony kopolimer octanu winylu i odlany ksztalt insertu oraz sylikon.
Obrazowanie fantomu Gammex wykonalam wykorzystujac paramenty ekspozycji takie
same jak stosowane podczas obrazowania pacjentdéw z nowotworami regionu miednicy:
120 kV, 40 mA, 40ms, domys$lne ustawienia obrazowania dla obszaru miednicy:

Pelvis M20 (Rysunek 26).

Rysunek 25. Ulozenie i stabilizacja fantomu Gammex na stole terapeutycznym

z widocznymi insertami o réznej gestosci [Material wlasny]
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Rysunek 26. Widok programu XVI w trakcie obrazowania CBCT fantomu GammeX

[Material wlasny]

Nastepnie plik w formacie DICOM zawierajacy obraz, rozmiar i format, parametry
akwizycji oraz informacje o pacjencie wyeksportowalam do systemu planowania leczenia
RayStation. System ten posiada automatyczng funkcje tworzenia krzywej kalibracyjnej dla
heterogenicznych obrazow, gdzie po rgcznej korekcji uzyskatam wartosci CBCT [HU] oraz

odpowiadajace im gestosci masowe [g/cm?] (Rysunek 33, Tabela 7).

3. Wykonanie i przygotowanie tomografii komputerowej wlasnego fantomu

do planowania leczenia.

Przygotowany wczesniej fantom ulozylam na stole terapeutycznym
tomografu komputerowego do planowania leczenia (Siemens, Somatom Definition
SE) w pozycji na plecach, ,,gtowa do aparatu”. W liniach przecigcia wszystkich
trzech laseréow pozycjonujacych (bocznych oraz strzatkowego) umieszczono trzy
metalowe znaczniki w celu oznaczenia punktu zerowego (origin) czyli punktu
pierwotnego utozenia fantomu wzgledem, ktérego beda wykonywane przesuniecia
fantomu do pozycji izocentrum w planie leczenia. Tomografie¢ komputerowa

wykonatam wg protokolu MIEDNICA RT wykorzystywanym do obrazowania
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pacjentéw regionow miednicy u kobiet oraz u mezczyzn do planowania leczenia
radioterapig. Badanie charakteryzowato si¢ szerokoscig okna FOV 800mm oraz
szerokoscig skandw 3mm (Rysunek 27). Po wykonaniu wstgpnego skanu
(topogramu) i dostosowaniu odpowiedniego zakresu dlugosci badania TK,

wykonatam skanowanie tomografii komputerowe;.
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Rysunek 27. Topogram fantomu wykonany podczas badania tomografii komputerowej

[Materiat wlasny]

W nastgpnym kroku wyeksportowatam tomografie¢ komputerowej fantomu do
systemu MIM (MIM Software Inc., USA) w celu wykonania wstgpnych konturow
anatomicznych przy uzyciu klinicznie uzywanych atlasow anatomicznych, positkujac si¢
baza danych stworzong z wielu tomografii komputerowych pacjentéw o zaakceptowanych
konturach wewnetrznych organéw krytycznych w  Opolskim Centrum Onkologii.
W praktyce klinicznej stworzone zostaly cztery typy atlasow anatomicznych w zaleznosci
od regionu zainteresowanie: miednica zefska, miednica meska, glowa/szyja oraz klatka
piersiowa. Tak wstepnie zdefiniowane organy krytyczne wraz z tomografig komputerowa

przestatam do systemu planowania leczenia RaySation tworzac pacjenta o nazwie
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FANTOM ADP w klinicznej bazie pacjentoéw. Wyeksportowana przeze mnie tomografia
komputerowa fantomu zawierala objetosci struktur krytycznych dla prawidtowo
przygotowanego pacjenta (zgodnie z protokotem wewngtrznym obowigzujacym w OCO

w Opolu).

W kolejnym kroku dokonalam poprawy naniesionych automatycznie struktur
z systemu MIM oraz zdefiniowanie nowych wariantow wypeknienia pgcherza i odbytnicy
oraz stworzytam obszar tarczowy (CTV i PTV). Niniejszym uzyskalam, niezmienne
struktury anatomiczne tj. szpik kostny, jelita, kanal kregowy, gtowy kosci udowych (lewa
i prawa), CTV, PTV oraz najbardziej zewnetrzny kontur pacjenta (External). Tomografia
komputerowa prawidlowo przygotowanego pacjenta (REF) zawierala w/w niezmienne
struktury anatomiczne oraz pecherz moczowy wypeliony na 100% oraz pusta banke

odbytnicy 0%.

W celu rozpatrzenia wariantow  nieprawidlowo, wzgledem wzorca,
przygotowanego do radioterapii pacjenta stworzytam dodatkowo struktury tj. pecherz
wypetniony na 50% oraz 0% oraz poszerzona, wypetniona banka odbytnicy 100%.
Dodatkowo do prawidlowego obliczenia dawki system planowania leczenia wymaga
dodania struktur odwzorowujacych karbonowy stol terapeutyczny tomografu
komputerowego (identyczny z terapeutycznym medycznego akceleratora liniowego).
Wymébg ten zostat spelniony poprzez dodanie struktur ,,Pianka” oraz ,,St6t Weglowy”
o gestosciach masowych zgodnych z faktycznymi dla stotu terapeutycznego niezbgdnymi

do prawidlowych obliczen dawki.

4. Przygotowanie planow leczenia radioterapii, w systemie planowania leczenia
RayStation, na bazie tomografii komputerowej fantomu dla dwoch schematow

leczenia dla dawki calkowitej D. = 46 Gy oraz D. = 50,4 Gy.

By oceni¢ wplyw jak zmieniajaca si¢ z frakcji na frakcje objetos¢ organow
krytycznych wptywa na zaplanowang dawke w danej obj¢tosci struktury anatomicznej,
wykonatam po pig¢ symulacji wariantOw nieprzygotowanego pacjenta do radioterapii
wzgledem tomografii referencyjnej, dla dwoch schematéw leczenia nowotwordow
ginekologicznych. Zgodnie z procedurami wewnetrznymi obowigzujagcymi w Opolskim
Centrum Onkologii pacjent majacy rozpoczaé¢ leczenie radioterapig na okolice miednicy
powinien by¢ mozliwie w petni wyprdzniony, nie spozywac¢ wzdymajacych positkow oraz

powinien wypetni¢ pecherz moczowy wypijajac okoto 300 do 400ml wody. Nastepnie tak
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przygotowany pacjent ma wykonywang tomografi¢ komputerowa do planowania leczenia.
Jezeli w trakcie badania wykonujacy je technik elektroradiologii stwierdzi, ze pecherz
moczowy jest slabo lub wcale niewypetniony oraz/lub $wiatlo odbytnicy jest rozdete
(Srednica powyzej S0mm) 1 petne tresci pokarmowej lub zagazowane, zleca pacjentowi
ponowne przygotowanie si¢ i powtérne badanie innego dnia. Nalezy podkresli¢, ze kazdy
dzien opdznienia rozpoczgcia radioterapii bedzie mie¢ niekorzystny wptyw, dlatego tak
istotnym jest uswiadomienie pacjenta o istotnosci prawidlowego przygotowania do badania
tomografii komputerowej do planowania leczenia (referencyjnej) jak rowniez utrzymanie

podobnego przygotowania przed kazda frakcja leczenia.

Referencyjna tomografia komputerowa fantomu do planowania leczenia (REF)
zawierata struktury krytyczne niezmieniajagce objetosci tj. szpik kostny, jelita, kanat
kregowy, gtowy kosci udowych (lewa i prawa) oraz pecherz moczowy wypekiony na
100% swojej objetosci 1 o waskiej $rednicy odbytnice oznaczong jako 0% wypetnienia
rektum. Ponadto na potrzeby niniejszej pracy dokonatam zalozenia, iz obszary tarczowe
CTV i PTV rowniez nie ulegly zmianie objgtosci ani potozenia. Struktura PTV zostata
utworzona poprzez dodanie marginesu 4 mm do struktury CTV. We wszystkich
przygotowanych planach leczenia zastosowano sztucznie stworzong struktur¢ o nazwie
PTVext powigkszong o jeden skan powyzej i oraz ponizej obszaru tarczowego PTV.
Dziatanie to mialo na celu wybudowanie wyzszej dawki na ostatnich, skrajnych skanach

obszaru tarczowego.
W zwigzku z tym, iz najczgsciej stosowane schematy leczenia to:

a) 23x200cGy: dawka catkowita 46 Gy w 23 frakcjach po 2 Gy/ frakcje;
b) 28x180cGy: dawka catkowita 50,4 Gy w 28 frakcjach po 1,8 Gy/ frakcje;

przygotowatam po jednym planie w technice wolumetrycznej VMAT dla kazdego
schematu leczenia na bazie tomografii komputerowej fantomu (REF). Dawki obliczone
zostaly w technice odwrotnego planowania (ang, Inverse Planning) przy uzyciu algorytmu

Monte Carlo w systemie planowania leczenia RayStation.

Celem przygotowanych planow leczenia bylo pokrycie 98% objetosci obszaru
tarczowego PTV minimum 95% catkowitej przepisanej dawki leczenia, jednoczes$nie nie
przekraczajac 107% dawki w objetosci nie wigkszej niz 2% - zgodnie z wytycznymi

raportu 83 ICRU. Dawka w organach krytycznych zostala ograniczona w taki sposob by:

a) 50% objetosci pecherza moczowego nie przekraczato 55Gy
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b) 50% objetosci odbytnicy nie przekraczato 50Gy

c) Maksymalna, punktowa dawka w jelitach nie przekraczata 52Gy

d) 5% objetosci glowy kosci udowej nie przekraczato 50Gy

e) 75% 190% objetosci szpiku kostnego nie przekraczato odpowiednio 20Gy 1 10Gy

Luki zostaly tak dobrane, aby wszystkie segmenty wejsciowe 1 wyjSciowe byty
réwnomiernie rozmieszczone wokot pacjenta. Zastosowatam dwa tuki pojedyncze o kacie
startowym 179 1181 stopni, kolimatorze 3 stopnie oraz dlugosci 360 stopni.
Rozmieszczenie wigzek byto takie samo dla wszystkich planow. Podczas optymalizacji
planow VMAT o energii 6MV uzylam funkcji kosztéw (ang. IMRT constraints), aby
zredukowa¢ punkty wysokiej dawki (ang. Hot Spots) poza obszarem tarczowym. Plan
leczenia zostal zasymulowany przy uzyciu dynamicznego kolimatora wielolistkowego
MLC na podstawie rzeczywistych danych z modelu wiazki dla akceleratora Elekta Versa

HD wyposazonego w 120 listkéw MLC.

5. Obrazowanie fantomu tomografia komputerowa wiazki stozkowej CBCT

W pozycji izocentrycznej.

Leczenie radioterapig okolicy miednicy wigze si¢ z koniecznos$ciag wdrozenia
codziennej kontroli prawidlowego przygotowania pacjenta, co jednocze$nie
zwigzane jest z codziennym sprawdzeniem i korekcja jego ulozenia w pozycji
izocentrycznej planu terapeutycznego. W tym celu dokonywany jest automatyczny
przesuw stolu terapeutycznego z pozycji zerowej (origin) do wyznaczonego
w planie puntu przeci¢cia wigzki terapeutycznej z osig obrotu aparatu (izocentrum),
a nastgpnie wykonywane jest obrazowanie. Uzycie tomografii komputerowej wigzki
stozkowej CBCT pozwala na ograniczenie dostarczenia do minimum dodatkowej
dawki promieniowania, ktorg otrzymuje pacjent podczas codziennego obrazowania,
jednoczesnie uzyskujac nieztej jakos$ci obraz. Zwazajac na fakt, iz oprogramowanie
do obrazowania X VI nie posiada algorytmu korekcji niejednorodnosci w tkankach,
konieczne byto wyznaczenie krzywej CT-ED dla obrazu CBCT fantomu. Z racji
tego, ze wszystkie analizy przeprowadzitam w systemie RayStation, w ktorym to
wykonatam automatyczne dopasowanie krzywej kalibracyjnej CT do gestosci

masowej materialow z jakich stworzony zostat fantom.
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Rysunek 28. Ulozenie fantomu w pozycji izocentrycznej przed wykonaniem obrazowania

CBCT [Materiat wilasny]

W celu wykonania adaptacji pierwotnego planu leczenia przygotowanego na
tomografii komputerowej (REF) do zmieniajacej si¢ anatomii pacjenta, wykonalam fuzj¢
sztywng obrazu CBCT fantomu z tomografia komputerowa fantomu w systemie
RayStation w celu przekopiowania struktur anatomicznych. Ustawitam réwniez ten sam

punkt zerowy (origin) oraz punkt izocentrum.
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6. Adaptacja pierwotnych planéw leczenia przygotowanych na referencyjnej
tomografii komputerowej (REF) dla dawki calkowitej D. = 46 Gy oraz D. = 50,4
Gy w systemie RayStation.

Dla obu schematow leczenia, wykonalam ponowne przeliczenie dawki z planéw REF
ztomografii komputerowej, na plany zawierajagce zmienione objetosci struktur
anatomicznych tj. pecherz moczowy oraz odbytnice na obrazie CBCT uzyskanym po
ocenie ,,utozenia i przygotowania pacjenta” (po obrazowaniu fantomu wiazka CBCT). Pig¢
rozpatrywanych roéznic w przygotowania pacjenta obejmowalo roézne kombinacje

wypetnienia odbytnicy oraz pecherza moczowego (Tabela 1):

Tabela 1. Przygotowane w toku pracy badawczej plany leczenia radioterapia

Nazwa planu w Pecherz moczowy Odbytnica
RayStation
23x200REF . 00 . 0
A%Y% c1miony na W cimiona na
28x180REF YPEIony ’ P ’
23x200v1 . <00, . 0
A% c1mniony na W cimiona na
28x180v1 P Y ’ b °
23x200v2 . " . 0
A%Y% c1miony na W cimiona na
28x180v2 P Y ’ b °
23x200v3 Ini 100% Ini 100%
A%Y% c1miony na W cimiona na
28x180V3 ypermiony ’ P °
23x200v4 Ini 50% Ini 100%
A% c1mniony na W cimiona na
28x180v4 YPETony ’ P ’
23x200v5 . " - 00
A%Y% c1miony na W cimiona na
28x180V5 Ypeiiony na B P °
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7. Kontrola jakosci i weryfikacja dawki adaptowanych planow przed rozpoczeciem

leczeniem:

7.1. Detektor MatriXX Evolution

W celu zweryfikowania obliczonej w systemie planowania leczenia fluencji dawki
promieniowania jak rowniez samej realizacji planu leczenia np. ustawienia pozycji listkow
kolimatora MLC oraz prawidtowej zmiany ich pozycji w czasie obrotu gantry wykonatam
procedure kontroli jako$ci przy uzyciu detektora pomiarowego MatriXX Evolution (IBA,
Niemcy). W systemie planowania leczenia RayStation, dla kazdego przygotowanego planu
leczenia, wygenerowatam plany QA przedstawiajace rozktad fluencji dawki na tomografii
komputerowej fantomu miniPhantom zawierajacego detektor MatriXX. Pomiary
z wykorzystaniem tego fantomu i dedykowanego detektora wykonywane sg jako protokot
klinicznej kontroli jako$ci plandw leczenia technika VMAT przed rozpoczeciem leczenia.
Metoda ta wykorzystuje wspotczynnik gamma w celu przedstawienia zgodno$ci dawki

w punkcie w zakresie przyjetych tolerancji.

G nent el Exportto CSV-File

QesdF ear 28 0 1238 i®AQEy 0D EWwE ODSE % 2 A ¢ || DecmeSymbol ~]  RecordSeporstor. [<CRLF> (Windows)
FRT MatrdX( ° r DetaSeporator [ ]
Allntegral 1172 @0 [@Compare Profiles ity
4 Signal Type: [SenderdHisogiem |
el L L L (L] I
100 ¥ Relative Count
L & Renge: [000 o [200
90.0 -
80.0 ~ Full Range (000 10169)
i 78%)
;:’: Thresholds 15010169 8(=0.01%)
0 L.
= P1 o w2 [im
P Rorosh

30.0 f
200 }

‘Area (e X1:-11.80, XZ-11.80, Y1:-11.80, Y211.60

|
LN |

1 T
80 -40 00 40 8.0 280 240 200 160 120

fem] X

2Planea4 141.7 mm B0 [F>5INVALIDC Gammag, 3.0 %, 3.0 mm,

fem] Y 100% = 214.042 cGy

8.0 -4.0 0.0 40 8.0
fem] X

00 ' .
000 010 020 03 040 0S5 060 070 080 09 100 110 120 130 140 1

Rysunek 29. Widok programu OmniPro I'mRT wraz ze zmierzong (lewy, gérny obraz)
oraz obliczong z TPS (lewy, dolny obraz) fluencja dawki oraz automatycznie obliczonym

wspotczynnikiem zgodno$ci gamma [Materiat wlasny]
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7.2. Detektor EPID — program EPIbeam

W celu sprawdzenia zgodno$ci dostarczonej dawki promieniowania z planowana,
obliczong w systemie planowania leczenia, wykorzystaltam pomiary na panelu EPID
zainstalowanym w konstrukcji akceleratora medycznego. Przygotowane plany leczenia
w systemie RayStation postuzyly do akwizycji obrazu wrotnego pochodzacego z panelu
EPID oraz do obliczenia ich zgodnosci wzgledem obrazu referencyjnego. Program tez
umozliwil poréwnanie map fluencji dawki przy uzyciu wspotczynnika gamma, jednak bez
konieczno$ci wykorzystywania dodatkowego fantomu pomiarowego. Oprogramowanie
EPIbeam posiada zaimplementowany model dla kazdej wiazki promieniowania dla
konkretnego akceleratora medycznego, a rekonstrukcja fluencji odbywa si¢ w wirtualnym
fantomie stworzonym na bazie w/w modelu wigzki. Porownalam mapy fluencji dawek
referencyjnych i zaadaptowanych plandéw z rzeczywistg dostarczong do detektora panelu
EPID dla dwoéch schematow leczenia przy uzyciu oprogramowania EPIbeam, firmy

Dosisoft.

= [Prociciod image o) J [P =

o

0
100 -50 0 +50 +100 100 ( 0.2 ).
X Profile (mm) Y= 0 Y Profile (mm) X= 0 Histogram

Rysunek 30. Widok okna programu ThinkQA, nalezacego do oprogramowania programu
EPIbeam firmy DosiSoft, z przewidywang fluencja dawki (po lewej) oraz zmierzonym
obrazem (po prawej) oraz r6znicg pomi¢dzy nimi w postaci wspotczynnika gamma

($rodek) [Materiat wlasny]
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8. Weryfikacja dawki w trakcie leczenia (in-vivo)

8.1. Detektor EPID — program EPIgray

W celu weryfikacji bezwzglednej dawki promieniowania w planie terapeutycznym
uzytam oprogramowania EPIgray firmy Dosisoft wykorzystujacego obrazowanie portalem
EPID w trakcie leczenia. Oprogramowanie programu EPIgray umozliwia wychwycenie
odchylen dawki pacjenta w trakcie jego leczenia i dokladng identyfikacj¢ przyczyn
ewentualnych btedow. Pozwala zwizualizowa¢ réznice pomi¢dzy dawka przewidywang
a dawka zrekonstruowang, zgodnie z trojwymiarowa anatomig pacjenta, na podstawie
losowo wygenerowanych punktow kontrolnych dawki. Pomiary weryfikacji in-vivo
wykonane zostaly w trakcie jednorazowej frakcji radioterapii fantomu przygotowanymi

planami leczenia.
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9. Badanie zawartosci wolnych rodnikow w napromienionym materiale kopolimeru

octanu winylu (EVA).

W celu przebadania materiatu wykorzystanego do wypehienia fantomu miednicy pod
katem wytrzymato$ci oraz zawartosci trwatych wolnych rodnikéw, przygotowatam cztery
probki, z czego trzy zawierajace kopolimer EVA umieszczone w plastikowej,
przezroczystej pipecie. Pierwsza probka zawierata jedynie pusta pipete bez badanego
kopolimeru EVA dla zbadania jej tta. Druga probka nienapromieniona — oznaczona probka
0 — stuzaca do wyznaczenia tla kopolimeru EVA 1 pipety oraz sprawdzenia czy materiat
ten wyjsciowo nie posiada w swojej strukturze wolnych rodnikéw. Trzecia probka
oznaczona — 0,5kGy napromieniona zostata zgodnie z opisem dawka promieniowania
0,5kGy w technice izocentrycznej z wykorzystaniem bezfiltrowej energii fotonowej 6MV
FFF na akceleratorze medycznym Elekta Versa HD w Opolskim Centrum Onkologii
w dniu 28.01.2022r. (Rysunek 31). Czwartg probke napromienitam rowniez dawka 0,5kGy
w dniu 14.02.2022r. Wszystkie probki poddane zostaly badaniu EPR na obecnos¢ trwatych
1 krétkotrwatych rodnikéw w dniu 16.02.2022r.

Rysunek 31. Warunki napromienienia probki kopolimeru EVA. Fantom plytowy RW3
ustawiony w pozycji izocentrycznej tzn. powierzchnia fantomu znajdowata si¢
w odlegtosci 100cm od zrodta promieniowania. Probka umieszczona i napromieniona na

glebokosci Scm [Materiat wlasny]
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ANALIZOWANE PLANY LECZENIA

W celu wykazania réznic w przygotowanych zaadaptowanych planach leczenia,
wykonatam dodatkowg analiz¢ dla wszystkich rozpatrywanych wariantow niewtasciwego
przygotowania pacjenta wzgledem anatomii prawidtowej (REF). Do analizy obszaru
tarczowego wykorzystatam wskaznik homogennos$ci HI (ang. Homogeneity Index) ktory
zostat zdefiniowany jako stosunek dawki otrzymanej przez 5% objetosci i 95% objetosci

PTV (Réwnanie 12) [76]:

D5
HI = = (12)

gdzie D5 1 D95 to dawki otrzymane przez 5% i 95% objetosci PTV.

Zgodnos¢ wysokiej dawki wokoét obszaru tarczowego PTV ocenitam poprzez obliczenie
wskaznika zgodnosci CI (ang. Conformality Index) na poziomie izodozy 98%. Wskaznik
ten definiowany jest jako stosunek objetosci tkanki catkowitej otrzymujacej dawke 98%

dawki catkowitej i objetosci PTV (Réwnanie 13) [76]:

V98%
14

Cl =

(13)

gdzie V98% to objetos¢ PTV pokryta dawka rownag 98% dawki catkowitej oraz V jako
catkowitg objetos¢ PTV.

Ocenie podlegaty réwniez organy krytyczne tj. odbytnica, pecherz moczowy,
glowy ko$ci udowych oraz jelita. W celu porownania dawek dla objetosci tkanek
prawidlowych poza PTV positkowatam si¢ dawka integralng dla tkanek prawidtowych
NTID (ang. Normal Tissue Integral Dose) (Réwnanie 14). NTID zdefiniowane jest jako

stosunek sredniej dawki i objetos¢ struktury [76]:
D¢y
NTID = =+ (14)
gdzie Dy to $rednia dawka dla struktury krytycznej oraz V jej objetos¢.

Jednak bazujac na zalozeniach pracy badawczej, w ktorej ocenie podlegaly nowo
stworzone struktury anatomiczne o zmienionej objetosci wzgledem struktur REF, analizie
poddatam jedynie wartos$ci $rednie dawek. Ponadto bazujac na doswiadczeniu klinicznym
w planowaniu radioterapii, poréwnalam obj¢tosci organéw krytycznych w adaptowanych
planach leczenia wzgledem referencyjnych, otrzymujace dawke dla izodoz 100%, 95%,

90% oraz 80%.
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Analizie nie podlegata struktura szpiku kostnego oraz kanatu kregowego, z racji
zmniejszonej obj¢tosci tej struktury na obrazie CBCT. Obraz ten obejmowat jedynie region
obszaru tarczowego, podczas gdy obraz na tomografii referencyjnej obejmowat caty

fantom (Rysunek 32).

Rysunek 32. Réznica w zakresie obrazowania (dlugos$ci) pomiedzy badaniem TK

a CBCT, w zwiagzku z czym zmianie ulegty objetosci struktur: szpiku kostnego oraz

kanatu kregowego [Materiat wlasny]
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WYNIKI

1. Krzywe kalibracyjne CT-ED
1.1. Teoretyczna (Synergiczna) krzywa kalibracyjna CT-ED

W systemie planowania leczenia rozktad tkanek pacjenta jest reprezentowany przez
trojwymiarowg macierz gestosci, w ktorej wilasciwosci w kazdym wokselu pochodza
z warto$ci pikseli na obrazie TK lub z warto$ci masy lub gestosci elektronowej okre§lonych
przez uzytkownika. W systemach planowania leczenia Monaco oraz RayStation
wykorzystano odwzorowanie jednostek Hounsfielda (HU) tkanek oraz ich gestosci
bazujace na wartosciach zaprezentowanych w dokumencie dostarczonym przez firme
Elekta pt. ,,Validation of Photon Dose using Plastic Phantoms. Oncentra External Beam —

Physics and Algorithms” bazujace na danych z raportow ICRU 44 oraz ICRP 23 [77].
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Tabela 2. Odwzorowanie jednostek HU dla r6znych tkanek oraz ich ggstosci w systemie
planowania Monaco i RayStation [77]. Niepewno$ci przedstawionych ponizej warto$ci

tablicowych sa rowne potowie ostatniej jednostki

A

Material T Act gz::)(fli Gestoéci. eleif:(t)(:lsocwa elik(tj,fs::)svf’iej
[HU] [HU] lg/em3] masowej (ED) (ED)
[g/cm3]

Powietrze (poza pacjentem) -992 0,5 0,00121 0,00001 0,00109 0,00001

Powietrze (wewnatrz pacjenta) -976 0,5  0,00121  0,00001 0,00109 0,00001
Pluca -480 0,5 0,50 0,01 0,50 0,01
Thuszcz -96 0,5 0,95 0,01 0,95 0,01
Woda 0,00 0,01 1,00 0,01 1,00 0,01
Migénie 48 0,5 1,05 0,01 1,04 0,01
Chrzastka 128 0,5 1,10 0,01 1,08 0,01
2/3 Chrzastki, 1/3 Kosci 528 0,5 1,35 0,01 1,29 0,01
2/3 Kosci, 1/3 Chrzastki 976 0,5 1,60 0,01 1,52 0,01
Kos¢ 1488 0,5 1,85 0,01 1,72 0,01
Kos¢ 1824 0,5 2,10 0,01 1,95 0,01
¥ Koscei, 2 Aluminium 2224 0,5 2,40 0,01 2,15 0,01
Aluminium 2640 0,5 2,70 0,01 2,34 0,01
Aluminium 2832 0,5 2,83 0,01 2,46 0,01

Wykorzystujac dane zawarte w Tabeli 2, przedstawitam teoretyczne zaleznosci: liczby CT
[HU] 1 gestosci elektronowej tkanki (ED) dla systemu planowania leczenia Monaco
(Wykres 1) oraz liczby CT [HU] i gestosci masowej tkanek dla systemu planowania
leczenia RayStation (Wykres 2). Przedstawilam dopasowanie liniowe oraz kwadratowe
wartos$ci zawartych w tabeli 2, a takze poréwnalam doktadno$¢ tych dopasowan.
Niepewno$ci wartos$ci tablicowych sg na tyle male, ze sg niewidoczne na przedstawionych

wykresach 11 2.
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Quadratic

Linear
MAE = 203.89 MAE = 63.04
3000 3000
BIC=199.67 ° BIC=172.86
[}

LRT vs. Linear

2000
F=79.18, p<0.001
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CT (HU)
CT (HU)

-1000
-1000
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Electron density (ED)

0.0 05 1.0 15
Electron density (ED)

Wykres 1. Teoretyczna zalezno$¢ liczby CT [HU] i gestosci elektronowej tkanki (ED) dla

systemu planowania leczenia Monaco; po lewej dopasowanie liniowe, po prawej

kwadratowe
Linear Quadratic
MAE = 138.42 MAE = 85.24
3000 3000
BIC=188.69 BIC=178.47

LRT vs. Linear

2000
F=16.54, p=0.001

2000
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CT (HU)

-1000
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Mass density [ g/ecm®] Mass density [ g/cm®]

Wykres 2. Teoretyczna zaleznos$¢ liczby CT [HU] i gestosci masowej tkanki dla systemu

planowania leczenia RayStation; po lewej dopasowanie liniowe, po prawej kwadratowe
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1.2. Krzywa doswiadczalna CT-ED fantomu Gammex dla tomografu komputerowego

W celu sprawdzenia dopasowania krzywej teoretycznej CT-ED z doswiadczalng dla
tomografu komputerowego wykorzystatam fantom Gammex z szesnastoma insertami, przy
czym wybratam trzynascie materiatdéw dostarczonych przez producenta oraz trzy wlasne:
tj. insert wydrukowany z technice 3D z filamentu PLA, roztopiony i zastygniety w ksztalcie

1 rozmiarze pasujgcego insertu kopolimer octanu winylu i odlany ksztalt insertu z sylikonu.

Aby uzyska¢ wartosci liczb CT [HU] wykonatam odczyt $rednich liczb CT dla kazdego
materiatu uzytego w fantomie. Liczby te uzyskuje si¢ poprzez wybranie okraglego obszaru
zainteresowania ROI (ang. Region Of Interest), w obrazie fantomu zawierajagcym si¢
w konturach danego materiatu. Odczyt warto$ci liczby CT [HU] wykonatam dla pigciu
kolejnych skanow fantomu Gammex. Tabela 3 przestawia wartosci $rednie liczby CT [HU]
dla kazdego insertu oraz ich wartosci gestosci masowej i elektronowej dla insertow
dostarczonych przez producenta fantomu. Niepewnosci przedstawionych ponizej warto$ci
tablicowych sa réwne polowie ostatniej jednostki. W celu wyznaczenia niepewnosci
pomiaru dla wartosci $redniej liczny CT [HU] zastosowatam wspotczynnik korekcyjny dla
odchylenia standardowego w zwigzku ze stosunkowo malg liczbag pomiarow (<100).
Wprowadzona poprawka pozwala zatozy¢, iz wynik pomiaru jest zawarty w przedziale
symetrycznym wzgledem wartosci rzeczywistej z prawdopodobiefistwem okoto 95%.
Warto$ci odchylenia standardowego pomnozylam przez wspdtczynnik korekcyjny, dla

poziomu ufnosci 95% (20), o wartosci roéwnej 2,869 [78].

84



Tabela 3. Odczytane $rednie wartosci HU dla réznych insertow na stacji opisowej
tomografu komputerowego Siemens Somatom SE. Gestosci elektronowe oraz masowe

zdefiniowane przez producenta fantomu Gammex z wyjatkiem 3 wlasnych materiatow

{04 A {08 t04¢ A t0¢
Material CT Gestosé Gestos¢é Gestosé Gestos¢é
insert [HUq] 20 elektronowa elektronowa masowa masowa
1 Sr
" (ED) (ED) [g/em’] [g/cm3]
Watroba 67,42 2,47 1,071 0,001 1,097 0,001
Kos¢ - B200 205,88 2,02 1,105 0,001 1,149 0,001
Pluco - 450 -518,58 4,28 0,460 0,001 0,476 0,001
Pier$ -47,12 1,31 0,965 0,001 0,983 0,001
Warstwa korowa 03 07 4 g9 1,687 0,001 1,822 0,001
kosci
Woda stata
(polimer -6,78 2,38 0,992 0,001 1,016 0,001
gestosci wody)
Warstwa
wewngtrzna 187,98 3,41 1,090 0,001 1,133 0,001
kosci
Ko$¢ (CB2-
42 2,78 1,271 0,001 1,335 0,001
30%) 7998 b b > 2
Woda stata
(polimer -9,50 0,84 0,992 0,001 1,016 0,001
gestosci wody)
Ptuco - 300 -717,14 5,75 0,270 0,001 0,279 0,001
Silikon 181,20 5,83 X1 - X2 -
Woda -8,50 2,37 1,000 0,001 1,000 0,001
Mozg 16,72 1,89 1,039 0,001 1,051 0,001
EVA -52,98 4,03 Y1 - Y2 -
Thuszcz -93,64 0,33 0,934 0,001 0,947 0,001
Filament PLA 162,42 16,67 7 - 7> -

W celu wyznaczenia gestosci elektronowej ED trzech dodatkowych insertéw wykreslitam

krzywa zaleznosci f(ED) = CT (Wykres 3). Z dopasowania funkcji kwadratowe;j
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wyznaczytam wspolczynniki kierunkowe a,b oraz ¢ dla tej funkcji, a na ich podstawie
obliczytam brakujace wartosci X1, Y1, Z1 ggstosci elektronowej (ED) (Tabela 4). Wartosci
w/w wspotczynnikéw obliczylam przy uzyciu programu R przeznaczonego do analiz

statystycznych.

1500

y =556,21x? + 250,95x - 799,65

1000

500

CT [HU]

0 0,2 0,4 0,6 0,8 " 1 1,2 14 1,6 1,8

-500 .

-1000
ED

Wykres 3. Krzywa zalezno$ci gestosci elektronowej ED od liczby CT [HU] fantomu
Gammex w obrazie TK. Warto$ci odczytane ze stacji opisowej tomografu

komputerowego

Tabela 4. Zestawienie obliczonych wartosci gestosci elektronowych ED dla silikonu,

kopolimeru octanu winylu EVA oraz filamentu PLA

Materiat insertu CT y =556,21x*+250,95x — 799,65 ED

Silikon 181,2 Xi 1,121
EVA -52,98 Y1 0,955
Filament PLA 162,42 74 1,109

Wykorzystujac t¢ sama metod¢ wyznaczono rowniez wartosci Xo, Y2, Z2 ggstosci masowe;j

[g/cm?] dodatkowych insertow (Wykres 4, Tabela 5).
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Wykres 4. Krzywa zalezno$ci gesto$ci masowej [g/cm?] od liczby Hounsfielda fantomu
Gammex w obrazie TK. Warto$ci odczytane ze stacji opisowej tomografu

komputerowego

Tabela 5. Zestawienie obliczonych warto$ci gestosci masowych [g/cm?] dla silikonu,

kopolimeru octanu winylu EVA oraz filamentu PLA

Ggesto$¢ masowa

Materiat insertu~ CT y =350,71x*+499,47x — 867,92 [g/em’]
Silikon 181,2 X, 1,158
EVA -52,98 Y, 0,970
Filament PLA 162,42 Vi 1,144
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1.3. Krzywe doswiadczalne CT-ED fantomu Gammex dla systemow planowania

leczenia Monaco i RayStation

W celu sprawdzenia dopasowania krzywej teoretycznej CT-ED z doswiadczalng dla
dwoch systemOw planowania leczenia Monaco oraz RayStation, odczytatam $rednig
warto$¢ CT [HU] z pigciu kolejnych skanow tomografii komputerowej fantomu Gammex
dla obu TPS (Tabela 6). Wartosci pochodzily z zaimportowanego do systemu planowania
leczenia obrazu tomografii komputerowej fantomu Gammex. Z systemu Monaco
uzyskatam warto$ci CT [HU] oraz ED, natomiast z systemu RayStation CT [HU] oraz
gestosci masowe. W celu przedstawienia krzywej porownawczej CT-ED dla dwoch
systemOw planowania leczenia, dla warto$ci gestoSci masowej insertdéw z RayStation
dopasowatam ich odpowiednie wartosci ED z broszury fantomu Gammex oraz warto$ci

obliczone dla trzech wtasnych insertow.

88



Tabela 6. Srednie wartosci CT [HU] oraz ED dla insertéw o réznych gestosciach

w fantomie Gammex w systemie planowania leczenia Monaco oraz RayStation

Obraz TK w .
Obraz TK w RayStation
Monaco
Gestosé
Material insertu | HU;, 26 EDq, 26 HUg: 26 elektronowa
(ED)
Watroba 64,6 74 1,0486 0,0035 69,2 342 1,071
Ko$é - B200 209,8 253 1,1228 0,0128 2102 47,6 1,105
Phuco - 450 5174 21,2 0,4626 0,0211 -516,4 40,5 0,46
Piers 48,8 6,9 0,9744 0,0043 49,8 29,2 0,965
Warstwa korowa kosci | 1198,6 25,9 1,6068 0,0100 1211,4 66,2 1,687
Woda stata (polimer 82 11,3 0,9958 0,0056 7.4 25,5 0,992
gestosci wody)
Warstwa wewnetrzna | o 21,7 1,11 0,0114 185,2 47,1 1,00
kosci
Ko$é (CB2-30%) 436,6 14,1 1,2422 0,0072 431,8 42,7 1,271
Woda st:ed? (polimer 8.2 15,2 0,9956 0,0081 -3 432 0,992
gestosci wody)
Phuco - 300 -720,4 18,5 0,2584 0,0193 -713,6 43,9 0,27
Silikon 1834 9.8 1,1092 0,0056 167,4 472 1,121
Woda -18,2 19,0 0,9906 0,0092 -18,4 45,7 1
Moézg 12,2 9,5 1,0102 0,0080 16,8 31,1 1,039
EVA -56,4 23,7 0,9706 0,0122 458 27,0 0,955
Thuszez 89,8 273 0,9518 0,0190 -103,8 26,4 0,934
Filament PLA 168,2 34,1 1,1012 0,0179 172,8 40,6 1,109

W celu poréwnania zalezno$ci CT-ED dla dwoch systemow planowania leczenia,

zestawilam ich krzywe (Wykres 5).
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Wykres 5. Do$wiadczalne krzywe dopasowania CT-ED dla dwoch systeméw planowania

leczenia Monaco (niebieska) oraz RayStation (pomaranczowa)
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2. Krzywa doswiadczalna CT-ED fantomu Gammex dla obrazowania CBCT

w systemie RayStation

W wyniku automatycznego procesu tworzenia krzywej CT-ED w systemie
RayStation uzyskatam pewne przedziaty liczb CBCT [HU] oraz odpowiadajace im gestosci
masowe [g/cm®] dla obrazu CBCT fantomu Gammex (Rysunek 33). Wygenerowane
warto$ci porownatam z odczytanymi z obrazu tomografu komputerowego 1 wybratam po
jednej wartosci liczby CBCT dla odpowiadajacej jej gestosci masowej danego materiatu.
W ten sam sposob uzyskatam warto$ci automatycznej krzywej CBCT dla obrazu CBCT

fantomu wtasnego przeprowadzono dla obrazu CBCT (Tabela 7).

CBCT imaging system settings

Create density table for CBCT... )

CT to density definition

CBCT value CT to density

-801.0001
-800.9999
-288.0001
-287.9999
61.9999
62.0001
2448.9999
2449.0001

Rysunek 33. Automatyczne wyznaczenie krzywej CT-ED na obrazie CBCT w RayStation
[Materiat wlasny]
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Tabela 7. Wybrane do analizy wartosci liczb CBCT [HU] z wygenerowane;j

automatycznie krzywej w RayStation dla obrazu CBCT fantomu wilasnego oraz Gammex

CBCT fantom RayStation CBCT Gammex RayStation
CBCT A Gestosé A GestoSci A Gestosé A GestoSci
[HU] CBCT masowa masowej CBCT [HU] CBCT masowa masowej
[HU] [g/em?] [g/cm3] [HU] [g/em?] |g/cm3]
-456 0,5 0,26 0,01 -801,0001 0,0001 0,26 0,01
-204 0,5 0,95 0,01 -288,0001 0,0001 0,95 0,01
-30 0,5 1,05 0,01 61,9999 0,0001 1,05 0,01
2262 0,5 1,6 0,01 2448,9999 0,0001 1,6 0,01

Z wybranych wartosci CBCT [HU] pozyskanych z systemu RayStation pochodzacych
z obrazu CBCT fantomu Gammex wykreslitam krzywa kalibracyjng zaleznosci CBCT
i gestosci masowych [g/cm?] oraz poréwnatam jg z krzywa kalibracyjng dla wartosci

uzyskanych w ten sam sposob z obrazu CBCT fantomu wlasnego (Wykres 6).
3000
2500
2000
1500
1000

500

CBCT [HU]

-500 e

-1000

-1500
Gestos¢ masowa [g/cm3]

Wykres 6. Zestawienie krzywej kalibracyjnej obrazu CBCT fantomu Gammex

(pomaranczowa) oraz fantomu wtasnego (niebieska)

92



3. Analiza porownawcza krzywych CT-ED teoretycznej i doSwiadczalnych dla

fantomu Gammex oraz fantomu wlasnego

W celu wizualizacji zgodnosci a tym samym poprawno$ci krzywych CT-ED dla
tomografu komputerowego oraz systemow planowania leczenia wykreslitam poszczeg6lne

krzywe CT-ED:
3.1. Krzywa teoretyczna oraz doSwiadczalna z obrazu tomografu komputerowego

Porownanie krzywych kalibracyjnych CT-ED dla wartosci teoretycznych oraz warto$ci
doswiadczalnych odczytanych z obrazu tomografii komputerowej fantomu Gammex na
stacji opisowej tomografu komputerowego przedstawitam na wykresie 7.

3500
3000
2500
2000

1500 o

CT [HU]

1000 o

500 &

-500 ¥ B

-1000 @

-1500
ED

Wykres 7. Poréwnanie krzywych CT-ED teoretycznej (niebieska) oraz doswiadczalnej

(pomaranczowa) fantomu Gammex ze stacji opisowej tomografu komputerowego
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3.2. Krzywa teoretyczna oraz krzywe doswiadczalne z systemow planowania

leczenia

Porownanie krzywych kalibracyjnych CT-ED dla wartosci teoretycznych oraz warto$ci
doswiadczalnych odczytanych z obrazu tomografii komputerowej fantomu Gammex

w systemach planowania leczenia RayStation oraz Monaco przedstawitam na wykresie 8.
3500
3000
2500
2000
1500

1000

CT [HU]

500 ﬁf'

-500

-1000

-1500
ED

Wykres 8. Zestawienie krzywej CT-ED teoretycznej (szara) wraz z krzywymi
dos$wiadczalnymi na podstawie danych z tomografii komputerowej z systemow

planowania leczenia Monaco (niebieska) oraz RayStation (pomaranczowa)
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3.3. Krzywa kalibracyjna obrazu CBCT fantomu wlasnego oraz fantomu

Gammex zestawiona z krzywa doswiadczalng z systemu planowania leczenia

Chcac poréwnaé krzywe kalibracyjne uzyskane w toku automatycznego procesu
kalibracji obrazu CBCT w systemie planowania leczenia z krzywa wyznaczong dla
systemu planowania leczenia dla badania tomografii komputerowej przedstawitam ich
zestawienie (Wykres 9). System RayStation wykorzystuje gestosci masowe materialow

stad tez porownatam w tej analizie krzywe CT/CBCT [HU] oraz gesto$ci masowe [g/cm?].

3000
2500
2000
1500
1000

500 S

CT/CBCT [HU]

0

-500 .. T e .

-1000

-1500
Gestos¢ masowa [g/cm3]

Wykres 9. Zestawienie zaleznosci liczby CT/CBCT [HU] i gestosci masowej réznych
materialdw w RayStation: dla obrazu TK (szara) oraz CBCT fantomu Gammex
(pomaranczowa) wraz z krzywa do$wiadczalng dla obrazu CBCT fantomu wtasnego

(niebieska)
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4. Analiza poréwnawcza zaplanowanej dawki w obszarze tarczowym
w referencyjnym oraz adaptowanych planach, dla dwoch schematow
leczenia.

Poddatam ocenie wskaznik homogenicznosci (HI), zdefiniowany jako stosunek dawki
otrzymanej przez 5% objetosci PTV do 95% objetosci PTV oraz zgodnos$¢ pokrycia
wysoka dawka obszaru tarczowego na podstawie wskaznika zgodnosci (CI) definiowanego

jako stosunek objetosci tkanki catkowitej otrzymujacej dawke referencyjng do catkowitej

objetosci PTV (Tabela 8).

Tabela 8. Warto$ci wskaznika HI oraz CI dla obszaru tarczowego w planach

referencyjnych
Nazwa planu HI Cl
leczenia D5/D95 V98%/V
23x200REF 1,057 0,909
23x200v1 1,050 0,917
23x200v2 1,059 0,888
23x200v3 1,049 0,923
23x200v4 1,054 0,907
23x200v5 1,056 0,902
28x180REF 1,029 0,974
28x180vl 1,042 0,937
28x180v2 1,047 0,907
28x180v3 1,041 0,939
28x180v4 1,042 0,936
28x180v5 1,048 0,901
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Schematy leczenia E 23x200 E5 28x180

1.07 1.00 1

1.06 1

0.95 1

1.051 I 1

HI
Cl

p = 0.059 |
I -
1.041 I 1 p=0059 |
p =0,999
0.90 1 |
1034
1.02 0.85

Wykres 10. Wykres pudetkowy mediany wskaznika homogenicznos$ci HI oraz zgodno$ci
CI dla obszaru tarczowego dla wszystkich adaptowanych planéw w poréwnaniu do
planow referencyjnych. Linie przerywane reprezentuja wartosci referencyjne. Wartosci p
przedstawiaja wyniki istotnosci przy porownywaniu $rednich warto$ci wariantow
zaadaptowanych planoéw radioterapii (v1,v2,v3,v4,v5) z warto$ciami planow

referencyjnych za pomocg testu Wilcoxona
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5. Analiza poréwnawcza dawki w zaadaptowanych planach lecenia wzgledem
referencyjnych dla roznych objetosci organdow krytycznych, pecherza

i odbytnicy, dla dwoch schematow leczenia: dla dawki calkowitej D. = 46

Gy oraz D. = 50,4 Gy.

Podczas analizy rozpatrywanych w tej pracy organdw krytycznych, zmieniajacych
swoja objeto$¢ podczas cyklu radioterapii, uzylam parametru warto$ci $redniej dawki.
Parametr ten przedstawilam w warto$ci procentowej by podkresli¢ réznice pomigdzy
dawka $rednia w adaptowanym do nowych warunkéw anatomicznych planie

w poréwnaniu z dawkg z planu referencyjnego (Tabela 9).

Tabela 9. Réznice w dawce $redniej w adaptowanych planach leczenia dla pecherza
moczowego, odbytnicy, gtéw kosci udowych oraz jelit wzglgdem warto$ci otrzymane;j

w planach referencyjnych

Pech: Pech P . . jeli
b || et || o | o | St | Gl | e
100% 50% 0% P
23x200v1 - -5,34% - - 0% -10,06% -7,14% 3,5%
23x200v2 - - -5,40% - -0,84 -11,27 -7,34% -1,02%
23x200v3 -3,29% - - -5,54% - -2,79% 0,31% -5,56%
23x200v4 - -5,63% - -1,61% - -13,59% 3,39% -1,56%
23x200v5 - - -0,72% -1,27% 10,16% -1,08%
28x180v1 - -0,76% - - 7,32%
28x180v2 - - -2,46% - 2,71%
28x180v3 10,86% - - 5,35%
28x180v4 - -2,48% - 5,38%
28x180v5 - - -2,62% 5,30%
Skala cieniowania r6znic pomi¢dzy planami REF a adaptowanymi:
0— -4,99% -5%—-9,99% | - 10%— - 14,99%
0,1%—4,99% 5%—9,99% 10%—14,99%
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Dokonatam réwniez poréwnania pokrycia objetosci pecherza moczowego oraz odbytnicy
izodozami 100%, 95%, 90% oraz 80% dawki catkowitej wzgledem dawek z planow

referencyjnych (Tabela 101 11).

Tabela 10. Zmiana objetosci pgcherza moczowego oraz odbytnicy pokrytej dawka 100%,

95%, 90% oraz 80% dawki przepisanej w wyniku adaptacji planu dla schematu leczenia

23x200cGy
Izodoza
23x200 vl v2 v3 v4 v5
100% - 46 Gy -38,57% - -26,36% | -46,28% -47,84%
95% - 43,7 Gy -13,25% -0,92% -6,88% -11,99% +0,04%
Pecherz
moczowy 90%- 414Gy | -16,02% | -0,08% | -7.61% | -14,85% 0%
80% - 36,8 Gy -19,76% 0% -9,09% | -19,51% 0%
100% - 46 Gy -31,81% +7,53% -3,61% - -12,20%
95% - 43,7 Gy -1,35% -10,04% -5,20% -6,61% +0,40%
Odbytnica
90% - 41,4 Gy +0,54% -6,80% -6,53% -4,63% -0,41%
80% - 36,8 Gy +0,26% -6,29% -7,14% -4,22% +2,04%

Skala cieniowania r6znic pomig¢dzy planami REF a adaptowanymi:

-49,99% — -

20% - 19,99 %— - 10% - 9,99%— 0% 0,1%—9,99%
(V]
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Tabela 11. Zmiana objetosci pecherza moczowego oraz odbytnicy pokrytej dawka 100%,

95%., 90% oraz 80% dawki przepisanej w wyniku adaptacji planu dla schematu leczenia

28x180cGy
Izodoza
28x180 vl v2 v3 v4 vS
100% - 50,4 Gy -18,28% -93,84% | +17,42% | -20,33% | -95,55%
95% - 47,88 Gy -4,07% -3,25% +2,64% -9,41% -4,97%
Pecherz
moczowy 90% - 45,36 Gy -5,33% 0,11% | +5,80% | -10,67% | -0,59%
80% - 40,32 Gy -3,34% 0% +11,01% | -10,95% 0%
100% - 50,4 Gy +13,48% +4,65% | +3,47% | +23,11% | +13,32%
95% - 47,88 Gy +9,36% +7,87% | +0,18% | +1,75% | +1,83%
Odbytnica
90% - 45,36 Gy +12,59% +11,17% | +4,90% | +5,07% | +4,70%
80% - 40,32 Gy +19,84% +19,06% | +6,47% | +6,91% | +6,77%
Skala cieniowania r6znic pomig¢dzy planami REF a adaptowanymi:
- 29,99 %— -
- 100% — - 30% ’100/0_) - 9,99%— 0% 0,1%—9,99% 10% — 30%
(V]
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6. Analiza mozliwosci kontroli jakosci obliczonej dawki i jej weryfikacja dla

adaptowanych planow leczenia:

W celu poréwnania dostgpnych narz¢dzi dozymetrycznych, wykorzystatam trzy rézne
programy pordéwnujace warto$¢ dawki zmierzonej z obliczona, pochodzacej z systemu

planowania leczenia:
6.1. Kontrola jako$ci przed rozpoczgciem leczenia — MatriXX oraz EPIbeam

Tabela 12. Zestawienie wspotczynnikéw gamma dla kryterium zgodnos$ci 3% roznicy

dawki w odlegtosci 3mm oraz 2%/2mm dla detektora MatriXX Evolution oraz EPID

Nazwa MatriXX MatriXX EPIbeam y [%] | EPIbeam y [%]
planu Evolution y [%] | Evolution y [%] 3%/3mm 294 /2mm
3%/3mm 2%/2mm
23x200REF 99,20 94,90 99,31 96,38
23x200v1 99,79 96,35 99,34 95,33
23x200v2 98,18 90,19 99,40 96,05
23x200v3 98,62 90,88 99,53 95,94
23x200v4 96,77 82,49 98,21 88,35
23x200v5 97,32 83,82 99,92 97,75
28x180REF 99,53 95,49 99,96 99,34
28x180v1 99,42 95,89 100,00 99,08
28x180v2 99,35 96,36 100,00 99,06
28x180v3 99,45 96,59 100,00 99,71
28x180v4 99,30 95,97 100,00 98,95
28x180v5 99,18 95,78 100,00 98,85

101



6.2. Kontrola jakosci w trakcie leczenia (in - vivo) — Epigray

Do przeprowadzenia analizy in — vivo konieczne byto zdefiniowanie krzywej CT-ED
w programie EPIgray osobno dla planéw stworzonych na tomografii komputerowej (plany
REF) oraz CBCT (plany vl1, v2, v3, v4, v5). Analiz¢ przeprowadzitam dla trzech r6znych
krzywych CT-ED dla obrazu CBCT w celu sprawdzenia ich wptywu na wynik analizy
(Tabela 13). Dla planow stworzonych na obrazie TK krzywa ta byla niezmienna a jej
warto$ci byly zgodnie z zaimplementowanymi w systemie planowania leczenia
Monaco/RayStation (Tabela 2). Natomiast dane dla obrazu CBCT przyje¢lam inne dla
kazdej podj¢tej proby analizy:

Analiza 1: dla obrazu CBCT warto$ci CT (CBCT) [HU] oraz ED automatycznie
wygenerowatam poprzez uzycie automatycznego algorytmu dopasowania w/w krzywej, do
analizy wybratam warto$ci dla powietrza, tkanki migkkiej i ko$ci oraz odpowiadajace im
warto$ci gestosci elektronowej ED wyznaczone w toku przeprowadzonych badan: dla

tkanki migkkiej - gestosci elektronowe dla kopolimeru octanu winylu oraz dla kosci —

filamentu PLA.

Analiza 2: dla obrazu CBCT wprowadzilam te same warto$ci co z krzywej Monaco
TPS dla obrazu tomografii komputerowej. Analizy tej, z zatoZenia nieprawidtowej, uzytam
w celu sprawdzenia istotno$ci wprowadzenia prawidlowej krzywej zaleznej od

analizowanego obrazu.

Analiza 3: dla obrazu CBCT przedziaty wartosci CT (CBCT) [HU] odczytane
bezposrednio z obrazu w RayStation dla powietrza, tkanki migkkiej i ko$ci oraz
odpowiadajagce im wartosci gestosci elektronowej ED wyznaczone w  toku

przeprowadzonych badan.
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Tabela 13. Wartos$ci rozpatrywanych krzywych kalibracyjnych CT-ED do trzech analiz

w programie EPIgray
Analiza 1 Analiza 2 Analiza 3
dla obrazu TK dla obrazu CBCT dla obrazu TK dlac(l’;’cr;z“ dla obrazu TK dlz;bcr;m
CcT CT CBCT CT CBCT
mu | P CBCT [HU] ED | vl ED S ED | o | P myp | EP
992 0,00109 (;)405‘; ;232;) 0 992 0,00109 -992  0,00109 | -992  0,00109  -820 0
-204,0001
976  0,00109 (tkanka 0,955 | -976 000109 976 000109 | -976 000109  -572 0
migkka)
-480 0s Oc’gfzzlstﬁ;‘;éé’ 1,109 | -480 0,5 -480 0,5 -480 0,5 304 0.955
-96 0,95 -96 0,95 -96 0,95 -96 0,95 180 0.955
0 1 0 1 0 1 0 1 163 1,109
48 1,04 48 1,04 48 1,04 48 1,04 63 1,109
128 1,08 128 1,08 128 1,08 128 1,08
528 1,29 528 1,29 528 1,29 528 1,29
976 1,52 976 1,52 976 1,52 976 1,52
1488 172 1488 1,72 1488 1,72 | 1488 172
1824 1,95 1824 1,95 1824 195 | 1824 1,95
224 215 224 2,15 2204 2,15 | 2224 215
2640 2,34 2640 234 2640 234 | 2640 234
2832 2,46 2832 246 2832 246 | 2832 246

Na podstawie przygotowanych trzech ,,zestawdéw” krzywych CT-ED przeprowadzitam

weryfikacj¢ in-vivo przy uzyciu programu EPIgray (Tabela 14).
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Tabela 14. Srednie wzgledne odchylenie pomiedzy przewidywang a zrekonstruowana
dawka podczas jednorazowe;j frakcji uzyskane przy pomocy detektora EPID oraz

oprogramowania EPIgray

Rodzaj Nazwa Analiza 1 Analiza 2 Analiza 3
badania planu
obrazowego | leczenia
TK 23x200REF -4,85% -4,82% -4,95%
CBCT 23x200v1 -14.17% -15,86% -8,88%
CBCT 23x200v2 -14,91% -16,37% -9,80%
CBCT 23x200v3 -14,30% -15,77% -9,08%
CBCT 23x200v4 -13,38% -14,84% -8,14%
CBCT 23x200v5 -14,04% -15,05% -8,99%
TK 28x180REF -3,96% -3,27% -3,61%
CBCT 28x180v1 -17,03% -17,68% -11,51%
CBCT 28x180v2 -15,40% -17,00% -10,83%
CBCT 28x180v3 -15,13% -16,70% -10,38%
CBCT 28x180v4 -14,63% -16,51% -9,94%
CBCT 28x180v5 -14,98% -16,05% -10,28%
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7. Badanie zawartosci wolnych rodnikow w napromienionym materiale

kopolimeru octanu winylu (EVA).

W celu sprawdzenia odpornosci na wysokie dawki wysokoenergetycznego
promieniowania X podjelam probe znalezienia potencjalnych wolnych rodnikow
w materiale kopolimeru octanu winylu przeprowadzajac badanie EPR.
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100
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-100

A[mV]

-150

T T ’ T T T T 1
250 300 350 400 450
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Rysunek 34. W sygnale EPR badanego materialu EVA. Brak widocznych rodnikow,

widoczny jest tylko szum [Material wlasny]
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DYSKUSJA

1. Ocena dopasowania krzywej CT-ED dla TK, systemow planowania leczenia oraz
tomografii wigzki stozkowej CBCT i jej uzytecznos¢ jako podstawowe badanie do

adaptacji planu leczenia radioterapii.

Zalezno$¢ miedzy gestoscig elektronowa materiatu (ED) a intensywnos$cig pikseli
obrazu w tomografii komputerowej (CT) jest szeroko wykorzystywana przez wspotczesne
algorytmy obliczania dawki w radioterapii. Zalezno§¢ ta zwykle jest okreslana
doswiadczalnie dla okreslonych ustawien kilowoltazu (kV), natezenia wigzki (mA)
i ewentualnie pola widzenia (FOV) skanera oraz algorytmu rekonstrukcji uzywanego do
wyznaczania intensywnos$ci pikseli z pomiaréw transmisji promieniowania
rentgenowskiego. Obrazujac fantom zawierajacy probki materiatow o znanych gestosciach
elektronowych, przy czym gestosci te reprezentuja typowe sktady anatomiczne, uzyskuje
si¢ krzywa CT-ED odpowiednig dla anatomii pacjenta. Uzyskana krzywa CT-ED jest
wykorzystywana w planowaniu radioterapii, gdy pacjent jest skanowany przy konkretnych
parametrach ustawieniach skanera. Korzystne jest stosowanie tej samej krzywej CT-ED

niezaleznie od ustawien tomografu komputerowego uzywanych podczas obrazowania [32].

Przedstawiona na wykresie 1 krzywa teoretyczna zaleznosci CT [HU] 1 gestosci
elektronowej ED dla tkanek o roznej gestosci jest wykorzystywana do obliczenia dawki
w systemach planowania Monaco w Opolskim Centrum Onkologii. Dla systemu
planowania RayStation, wykorzystujacego gestos¢ masowa zamiast elektronowej, krzywa
ta przyjmuje wartosci przedstawione na wykresie 2. W zwiazku z tym, iz gtéwnym
sposobem tlumienia fotonow w tkankach przy energiach kilowoltowych, jakie
wykorzystywane sg przy badaniu tomografii komputerowej, jest efekt fotoelektryczny to
liczba CT [HU] bedzie rosna¢ zarowno z gestoscig elektronowsg jak i liczbg atomowa
materialu, nie oczekuje si¢ zatem zalezno$ci CT-ED czy CT-gestosci masowej jako
zaleznosci liniowej [79]. Dodatkowym czynnikiem sprzyjajacym nieliniowej zaleznosci
liczby CT [HU] od gestosci danego materiatu jest fakt, iz w tym zakresie energii
promieniowanie ulega utwardzeniu, zwlaszcza w poblizu materiatu o gestosci zblizonej do
gestosci kosci [80]. Ponadto uwaza si¢ réwniez, ze problem z kalibracja danych TK
bezposrednio za pomoca substytutow tkanek ma swoje zrodto w sktadzie chemicznym
substytutow. Nie jest mozliwe bowiem wyprodukowanie substytutow tkanek o doktadnie

takim samym skladzie 1 gestoSci jak prawdziwe tkanki. Niewielkie zmiany
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np. w zawartosci wodoru moga powodowaé znaczne rdéznice w mocy zatrzymywania
protonéw [81]. Zatem zdecydowalam si¢ przedstawi¢ dopasowanie liniowe oraz
kwadratowe 1 wybra¢ do dalszych analiz doktadniejsze z nich. Na obu wykresach (1 1 2)
przedstawitam dopasowanie liniowe (po lewej) dla przedstawionej zalezno$ci oraz
dopasowanie kwadratowe (po prawej). Dla zaleznosci CT-ED (Wykres 1) warto$¢
$redniego btedu absolutnego jest zdecydowanie mniejszy dla dopasowania kwadratowego
(MAE = 63,04) niz liniowego (MAE = 203,89). Ponadto Bayesowskie kryterium
informacyjne (BIC) jest kryterium wyboru modelu dopasowania sposrdd skonczonego
zbioru modeli; na og6t preferowane sag modele o nizszym BIC; opiera si¢ ono czesciowo
na funkcji prawdopodobienstwa. Wykorzystujac kryterium dopasowania modelu,
dopasowanie kwadratowe charakteryzuje si¢ nizszym wspotczynnikiem (BIC = 172,86) niz
liniowe (BIC = 199,67). Ponadto wspotczynnik prawdopodobienstwa migedzy modelem
liniowym 1 kwadratowym wykazal znaczaco Ilepsze dopasowanie dla modelu
kwadratowego (F=70,18, p<0,001). Taka samg analiz¢ wykonalam dla zaleznosci CT-
gestosci masowej (Wykres 2) i rowniez w tym przypadku wykazatam zdecydowanie lepsze
dopasowanie kwadratowe (MAE = 85,24, BIC = 178,47, F = 16,54, p = 0,001) niz liniowe
(MAE = 138,42, BIC = 188,69). Zatem, w wyniku przeprowadzonych analiz
statystycznych dopasowania modeli, w dalszym ciagu pracy, wykorzystatam dopasowania
modelu kwadratowego dla zaleznos$ci liczby CT [HU] i ggstosci materiatow (elektronowe;j

1 masowej).

Nastepnym etapem przeprowadzonych przeze mnie badan, byto wyznaczenie gestosci
elektronowych i masowych dla trzech nieznanych materiatdéw w tym: kopolimeru octanu
winylu (EVA) oraz firmamentu PLA uzytego do konstrukcji fantomu wlasnego, a takze
dodatkowo silikonu. W tym celu wykorzystatam fantom Gammex z szesnastoma insertami
o réznych gestosciach — trzynascie insertow dostarczonych przez producenta wraz
z gestosciami masowymi i elektronowymi oraz trzy inserty wlasnych probek. Odczytane
ze stacji opisowej tomografu komputerowego dane o $redniej liczbie CT [HU] zawartam
w tabeli 3. Nastgpnie chcac wyznaczy¢ nieznane wartosci gestosci elektronowej 1 masowej
materiatéw witasnych, do danych tworzacych zaleznosci CT-ED (Wykres 3) oraz CT-
gestosci masowych (Wykres 4) dopasowatam funkcje kwadratowa wyznaczajac tym
samym réwnanie, z ktérego obliczytam brakujace warto$ci gestosci masowych oraz

elektronowych (ED) silikonu, kopolimeru octanu winylu EVA oraz filamentu PLA.
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Nastgpnym etapem pracy bylo sprawdzenie zbieznos$ci krzywych CT-ED dla obrazu
Gammex z odczytanych $rednich wartosci CT [HU] w systemach planowania leczenia
RayStation oraz Monaco. Krzywe te wykazuja praktycznie identyczny ksztalt i zbieznos¢
(Wykres 5) co skutkuje wnioskiem, iz oba systemy planowania leczenia kalkulujg dawke
w sposob prawidlowy na podstawie zaimplementowanej krzywej teoretycznej CT-ED oraz

CT-gestosci masowej w przypadku systemu RayStation.

Fantom Gammex uzylam rowniez do sprawdzenia uzytecznosci 1 dziatania
automatycznego algorytmu wyznaczania krzywej CT-gestosci masowej dla obrazu
tomografii wigzki stozkowej CBCT w systemie planowania leczenia RayStation. W tym
celu plik DICOM obrazu CBCT fantomu Gammex oraz fantomu wilasnego wystatam do
RayStation TPS 1 wygenerowalam automatyczng krzywa CBCT [HU] — gestosci
masowych. Sposréd automatycznie wygenerowanych zakreso6w wartosci do analizy
wybralam te, ktoére z punktu widzenia r6znych gestosci tkanek mialy zblizone wartosci
gestosci masowej oraz liczby CT [HU] w poréwnaniu z wartosciami pozyskanymi z obrazu
tomografu komputerowego (Tabela 7). Zestawienie obu krzywych kalibracyjnych dla
obrazu CBCT fantomu Gammex oraz fantomu wtasnego (Wykres. 6) ukazuje podobny ich
ksztatt z niewielkimi odchyleniami co $wiadczy o pewnej prawidlowosci w dziataniu
automatycznego procesu tworzenia krzywej kalibracyjnej w systemie RayStation dla
obrazu CBCT. Zblizone polozenie poréwnywanych krzywych przedstawitam rowniez na
wykresach 7 1 8 gdzie pordwnatam krzywe teoretyczne z: doswiadczalng dla tomografu
komputerowego (Wykres 7) oraz obu systeméw planowania leczenia: RayStation oraz
Monaco (Wykres 8). Zestawiajac jednak krzywe zaleznosci CT/CBCT [HU] i gestosci
masowych dla obrazu CBCT fantomu wilasnego 1 fantomu Gammex oraz obrazu tomografii
komputerowej fantomu Gammex, widoczna jest spora rozbiezno$¢ pomigdzy krzywymi
dla obrazéw CBCT a TK (Wykres 9) co moze $wiadczy¢ o pewnej niepewnos$ci
W wyznaczaniu warto$ci automatycznej kalibracji CBCT [HU] — gestosci masowe;j

niezbednych do prawidtowego obliczenia dawki w planie.
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2. Ocena mozliwos$ci wykorzystania badania obrazowego CBCT w ocenie zmian

anatomicznych

Dynamiczne techniki radioterapii, takie jak radioterapia z modulacja intensywnos$ci
IMRT lub radioterapia z modulacja objetosciowa VMAT, stosowane w leczeniu
nowotworow, pozwalaja na dostarczenie dawki do obszaru tarczowego z wigkszym
gradientem dawki wokot celu niz w przypadku klasycznej radioterapii tréjwymiarowe;.
Wiasciwe wykorzystanie dynamicznych technik radioterapii wymaga zatem spojnej
i doktadnej lokalizacji guza przed rozpoczeciem leczenia za pomoca radioterapii
sterowanej IGRT. Jednym z gltownych Zrédel informacji o zmianach anatomicznych
podczas IGRT jest kilowoltowa tomografia komputerowa wiazki stozkowej (CBCT).
Kontrola utozenia na podstawie obrazow CBCT, realizowana przed kazda frakcja lub
zgodnie z protokolami instytucjonalnymi (np. dla kazdej frakcji w pierwszym tygodniu
leczenia, a nast¢pnie kontrola jeden lub dwa razy w tygodniu), umozliwia obserwacje
zmian anatomicznych zachodzacych w obrebie obj¢tosci napromienianej i podjecie dziatan
naprawczych jak i1 zaradczych majacych na celu kompensacje zaobserwowanych zmian
anatomicznych (réznic migdzy anatomig z planu przygotowanego przed leczeniem

a rzeczywistg anatomig uwidoczniong podczas leczenia).

Procedury kontroli ulozenia i1 obrazowania pacjenta IGRT realizowane na
konwencjonalnych akceleratorach pozwalaja na obserwacj¢ zmian anatomicznych frakcja
po frakcji (zmiany migdzyfrakcyjne). Umozliwiaja rowniez automatyczne kontrolowanie
i reagowanie na zmiany zachodzace w trakcie leczenia (zmiany wewnatrzfrakcyjne). Jest
to realizowane na przyklad poprzez system $ledzenia obszaru tarczowego

zaimplementowany na akceleratorach niekonwencjonalnych, takich jak CyberKnife [82].

3. Ocena korzysci ptynacych z adaptacji planu leczenia i jej wpltyw na obnizenie

dawki w organach krytycznych.

Radioterapia regionu miednicy wigze si¢ z nieunikniong toksyczng dawka dla
narzadow krytycznych w szczego6lnosci wysoce wrazliwych tj. jelita, pgcherz moczowy
czy odbytnica. Aktualnie wykorzystywane wysoce zaawansowane techniki radioterapii
poprzez stromy gradient dawki pozwalaja na zmniejszenie dawki w organach krytycznych.
Jednakze korzysci te sa poniekad niwelowane poprzez zastosowanie do$¢ duzych
marginesOw niezbednych do skompensowania duzych zmian ksztattu migdzyfrakcyjnych

spowodowanych zmiang wypelnienia odbytnicy i pecherza moczowego. Protokoty picia
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jednakowej ilosci wody majace na celu stabilizacje objetosci pecherza moczowego
odniosty jedynie ograniczone powodzenie. Podobnie w przypadku uktadu pokarmowego,
ktory jest zarowno ztozony jak i rozregulowany przez nowotwor, nie ma réwniez narzedzi
do stabilizacji objgtosci odbytnicy, chociaz dieta i srodki przeczyszczajace wydaja si¢ by¢
pomocne. Aby poradzi¢ sobie z migdzyfrakcyjnymi anatomicznymi zmianami ksztaltu
u pacjentow z rakiem szyjki macicy oraz pecherza moczowego niektore osrodki
wprowadzily adaptacyjne strategie z wyborem planu leczenia. Polegaja one na tworzeniu
trzech planéw dostosowanych dla mozliwych ksztattow organdéw krytycznych. Poprzez
wykonanie dwoch tomografii komputerowych pelnego oraz pustego pecherza moczowego,
tworzona jest interpolowana struktura posrednio wypetlnionego pecherza. Dla kazdego
z tych tomografii komputerowych tworzony jest plan leczenia, zawierajacy mniejsze
marginesy niz w przypadku planowania bez adaptacji, a jego wybor dopasowany jest na

podstawie codziennych badan CBCT.

Wspomniana strategia procedury radioterapii adaptacyjnej nie byla dotychczas
wykorzystywana w warunkach klinicznych dla radioterapii regionu miednicy w Opolskim
Centrum Onkologii w Opolu. Jednak w praktyce klinicznej obserwuje si¢, iz potozenie oraz
ksztatt pecherza moczowego i1 odbytnicy zmieniajg si¢ w trakcie leczenia radioterapia.
Zastosowanie obrazowania CBCT istotnie poprawia doktadno$¢ radioterapii w zakresie
oceny anatomii pacjenta, lokalizacji obszaru tarczowego a tym samym precyzyjne
dostarczenia odpowiedniej dawki terapeutycznej. Wykorzystanie badania CBCT do
kontroli 1 korekcji utozenia pacjenta jest w petni realizowane, dodatkowo, jesli akcelerator
medyczny wyposazony jest w stot terapeutyczny Hexapod, mozliwa jest realizacja korekcji
utozenia w sze$ciu plaszczyznach. Jednak nieprawidlowe przygotowanie pacjenta
tj. niedoktadno$¢ wypetnienia pgcherza nie jest mozliwa do mechanicznego skorygowania,
w szczegllnosci obecno$¢ powietrza w odbytnicy powodujacego jej rozszerzenie
1 przemieszczenie w kierunku obszaru tarczowego. W niniejszej pracy wykorzystatam
badanie CBCT jako baze¢ wyj$ciowa do ponownego przeliczenia (rekalkulacji) pierwotnie
zaplanowanej dawki z tomografii komputerowej planu bazowego oraz poddatam ocenie
powodujace to zmiany dawek w organach krytycznych w odniesieniu do dawek, ktore
otrzymatlyby te organy przy zastosowaniu pierwotnego planu leczenia (bez adaptacji do
nowych objetosci organéw krytycznych). Dla kazdego przypadku klinicznego (zmiennej
anatomii) stworzylam nowy plan leczenia na obrazie CBCT zaktadajacy te same parametry

planowania leczenia co plan bazowy.
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Tabela 9 przedstawia rdéznice w dawce S$redniej dla organdw krytycznych
w replanowanych planach leczenia wzgledem planu podstawowego. Dla schematu leczenia
dawka catkowita rowng 46Gy (23x200cGy) wprowadzenie do optymalizacji planu
zmodyfikowanej obj¢tosci organu krytycznego spowodowalo zmniejszenie dawki $rednie;j
dla wszystkich wariantéw zmian obj¢tosci pecherza moczowego oraz odbytnicy. Warto$ci
te zmniejszyty sie od -5,63% do -0,72% dla pecherza moczowego oraz -5,54% do 0% dla
zmian obje¢tosci odbytnicy. Dodatkowo zaobserwowatam zmniejszenie dawki $redniej dla
glowy kosci udowej lewej dla kazdego adaptowanego planu leczenia (az do -20,22% dla
planu 23x200v5). Zmniejszenie dawki sredniej wystapito rowniez dla glowy kosci udowe;j
prawej jednak tylko w przypadku optymalizacji skupiajacej si¢ na zmianie objetosci
pecherza moczowego, bez zmian w objetosci odbytnicy (plany 23x200v1 oraz 23x200v2).
Podczas dalszej modyfikacji mozliwych zmian w obj¢to$ci zarazem i pgcherza moczowego
jak 1 odbytnicy wartosci te zwigkszyty si¢ od 0,31% do maksymalnie 10,16% dla planu
23x200v5. Zaobserwowatam roéwniez niewielkie zmiany w $redniej dawce w jelitach,
wzrost wystapit tylko w przypadku planu 23x200v1 o warto$¢ 3,5% natomiast pozostate
warianty zmian w anatomii spowodowaty zmniejszenie dawki $redniej od maksymalnie
5,56% do 1,02%. Nalezy wspomnie¢, iz catkowita dawka leczenia réwna 46Gy jest
relatywnie bezpieczng dawka z punktu widzenia punktowych dopuszczalnych
maksymalnych dawek dostarczonych do jelit, ktére przy dawce frakcyjnej 200cGy nie
powinny przekracza¢ wartosci 52Gy. Stad tez pewien margines bezpieczenstwa i wicksze
mozliwo$ci optymalizacji systemu planowania leczenia do obnizenia dawki $redniej

w jelitach, przy gwarantowanym spelnieniu kryterium nieprzekraczalnosci dawki 52Gy.

Zupehie inne wyniki otrzymatam dla schematu leczenia dawka catkowita réwna
50,4Gy. Rozpatrywane warianty zmian obj¢tosci organow krytycznych takich jak pecherz
moczowy oraz odbytnica i uzycie ich w optymalizacji planu wptyne¢lo znaczaco na wzrost
dawek $rednich w pozostatych organach, przy jednoczesnym utrzymaniu warto$ci
maksymalnych w zakresie dopuszczalnych dawek. Dla dawki catkowitej rownej 50,4Gy,
ktéra jest wyzsza niz graniczna objetosciowa dawka dla odbytnicy tj. 50% objetosci
organu, by unikna¢ odczyndéw popromiennych, za kryterium graniczne przyjmuje si¢
dawke nieprzekraczajaca 50Gy; dawki $rednie dla odbytnicy wzrosty w zakresie od 2,71%
do 7,23%. Efekt ten zwigzany jest z faktem, iz algorytm optymalizacji w czasie kalkulacji
dawki, by spetni¢ kryterium maksymalnej dawki w zadanej objetosci, musiat , tagodzi¢”

swoje dzialanie w zakresie utrzymania dawki $redniej na tym samym poziomie co
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wyjsciowo. W przypadku pecherza moczowego dla czterech adaptowanych planéw
leczenia uzyskatam nizsze wartosci $redniej dawki pomigdzy 0,76% a maksymalnie
2,62%, a dla rozpatrywanego wariantu 28x180v3, czyli niezmiennie wypelnionego
pecherza na 100% natomiast zmienionej objgtosci odbytnicy na 100% otrzymatam wzrost
dawki $redniej w pecherzu o 10,86%. Wynik ten jest prawdopodobnie spowodowany
,,silniejsza” optymalizacjg algorytmu obliczeniowego nad wypetniong odbytnica na 100%,
bowiem kazdorazowe uruchomienie algorytmu obliczeniowego powoduje uzyskanie
zupetnie innych wartosci kalkulacji, jednym stowem niemozliwe jest uzyskanie dwoch
identycznych planéw leczenia posiadajac nawet identyczne warunki wyjsciowe.
W rozpatrywanym wariancie planu 28x180v3 algorytm obliczeniowy wptynat na strukturg
lewej gtowy kosci udowej, ktérej dawka srednia dla tego przypadku nie ulegta zmianie —
0%; skutkowato to jednak wzrostem dawek S$rednich dla pozostalych struktur.
Podsumowujac proces adaptacji leczenia w schemacie 28x280cGy, nalezy zwrdci¢ uwage
na fakt, iz pozostate struktury anatomiczne réwniez otrzymaly wyzsza dawka $rednig
siggajaca az 16,99% dla lewej glowy kosci udowej dla planu 28x180v4, 14,44% dla prawej
glowy kosci udowej dla planu 28x180v1 oraz 19,84% dla jelit w planie 28x180v1
w stosunku do planu bazowego. Jednoczesnie nalezy zaznaczy¢, iz pomimo wzrostu dawek
$rednich w organach krytycznych uwzglednianych podczas optymalizacji adaptowanych
planéw, nie przekroczylam dawek maksymalnych i objetosciowych przyjetych jako
kryterium akceptacji planu w Opolskim Centrum Onkologii, a obszar tarczowy zostat

pokryty dawkga terapeutyczng zgodnie z raportem ICRU 8§83.

W celu lepszego zobrazowania wptywu adaptacji 1 optymalizacji planu,
przeprowadzonej dla zmienionej i aktualnej struktury anatomicznej, na zmniejszenie dawki
jaka otrzyma organ w odniesieniu do dawki, ktéra przewidywano dostarczy¢ zgodnie
z planem bazowym poréwnatam objetosci pgcherza moczowego oraz odbytnicy pokryte

izodoza o wartosci 100%, 95%, 90% oraz 80% (Tabela 101 11).

Rozpatrujac schemat terapeutyczny 23x200cGy najwigksze roéznice zauwazylam dla
objetosci pecherza moczowego pokrytego dawka rowng dawce zadanej dla wszystkich
rozpatrywanych wariantow — adaptacja planu pozwolila na zmniejszenie dostarczenia
dawki zadanej tj. 46Gy do az 93,79% objetosci (dla planu 23x200v2). Wynik ten
uzyskatam dla kombinacji struktur anatomicznych z wypelionym pgcherzem na 0% oraz
odbytnicg na 0%. W zwiazku z tym, iz niewypekliony pecherz moczowy praktycznie

w catej swej objetosci zawarty byl w obszarze tarczowym, nie zauwazytam znacznych
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réznic w zmniejszeniu dawek w objetosci dla izodoz 95%, 90%, 80% odpowiednio -0,92%,
-0,08% 1 0%. Widoczne istotne réznice w nizszych dawkach zauwazytam dla wariantow
planéw ze zmiang wypelnienia pecherza do 50% tj. 23x200v1 oraz 23x200v4. W zwigzku
z tym nasuwa si¢ wniosek, iz zmiana wypetnienie pgcherza ma wigksze znaczenie z puntu
widzenia dostarczenia prawidlowej dawki niz zmiana wypetienia odbytnicy. Jednocze$nie
adaptacja planu dla przypadku skrajnie nieprzygotowanego pacjenta (wariant 23x200v5)
u ktorego zasymulowano zmiang objetosci pecherza moczowego i odbytnicy o 100%
pokazata, ze warto wykona¢ adaptacj¢ nawet jesli spowoduje ona jedynie zmiang¢ w obrebie
wysokiej dawki, to nadal wyniki ukazujg zmniejszenie az o 47,84% objetosci pecherza

moczowego pokrytego dawka przepisang (100%) oraz o 12,20% objetosci odbytnicy.

Nieco inaczej przedstawiajg si¢ wyniki dla schematu terapeutycznego 28x180 do dawki
catkowitej rownej 50,4Gy. Jak wida¢ w tabeli 11, adaptacja planu w tym schemacie
leczenia doprowadzita kazdorazowo do zwigkszenia objgtosci odbytnicy pokrytej
izodozami odpowiednio 100%, 95%, 90% oraz 80% dawki zadanej. Jednocze$nie
najwigksze pozytywne zmiany zauwazytam dla izodozy réwnej 100% dawki zadanej dla
pecherza moczowego w dwoch przypadkach, gdy zmiana objetosci w/w struktury skrajnie
si¢ zmniejszyta tj. do 0% wypelnienia: dla planu 28x180v2 oraz 28x180v5 odpowiednio -
93,84% oraz -95,55%. Podczas adaptacji leczenia dla tego schematu terapeutycznego
zauwazylam nieco dluzszy czas optymalizacji, zwigzany z koniecznos$ciag kontroli
optymalizacji planu w taki sposob by warto§¢ graniczna na jelit nie przekraczata 52Gy. Po
raz kolejny w widoczny sposdb mozna zauwazy¢, ze im wyzsza dawka zadana tym wigcej

struktur anatomicznych ma wptyw i w pewnym sensie komplikuje proces optymalizacji.

W zwiazku z tym, iz przygotowany przeze mnie fantom nie zawieral fizycznych
struktur anatomicznych umieszczonych w jego wnetrzu, a struktura kopolimeru EVA po
zastygnigciu nie jest materiatem plastycznym to niemozliwe byto zasymulowanie realnych
geometrycznych zmian anatomii. Pacjentom natomiast zaleca si¢ kazdorazowe oproznienie
odbytnicy przed radioterapig. Kurczenie si¢ i rozszerzanie pecherza moczowego to rowniez
dwa kluczowe czynniki wptywajace na odchylenie zaplanowanej dawki. Czynnik
psychologiczny jak stres réwniez nie jest okoliczno$cig sprzyjajaca w tej kwestii.
Przeprowadzone przeze mnie badania pokazaty, ze zmiana obj¢tosci pgcherza moczowego

spowodowata rowniez zmian¢ dawki jaka otrzyma pewna objetos¢ tego narzadu.

Chcac przyjrzec si¢ czy proces adaptacji planu wptynat réwniez na zmiany w zgodnosci

1 jednorodnos$ci pokrycia obszaru tarczowego minimalng dawka terapeutyczng wykonatam
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analiz¢ wskaznikow homogeniczno$ci (HI) oraz zgodnosci (CI). Przedstawione na
wykresie 10 ,,pudetka”, okreslajace wartosci tych wskaznikow z adaptowanych planow,
praktycznie zawierajg si¢ w zakresie linii przerywanych, ktdre to przestawiaja wartosci
uzyskane dla planéw referencyjnych. Dla schematu leczenia 28x180cGy przeprowadzona
analiza statystyczna przy uzyciu testu Wilcoxona przedstawia wyniki bardzo zblizone do
poziomu istotno$ci. Podsumowujac radioterapia adaptacyjna bazujaca na obrazie CBCT
i ponownie przekalkulowanej dawce utrzymata minimalne, terapeutyczne pokrycie

obszaru tarczowego.

4. Ocena mozliwosci kontroli dozymetrycznej zaadoptowanego planu leczenia przed

jego klinicznym wdrozeniem.

System planowania leczenia (TPS) jest wykorzystywany do tworzenia ksztaltu wigzki
i rozktadu dawki w celu maksymalizacji kontroli guza i minimalizacji powiklan ze strony
tkanek prawidlowych. Dlatego tez doktadno$¢ i jako$¢ klinicznego wdrozenia oraz
kazdorazowego wykorzystania TPS musi by¢ okre$lona poprzez ustalenia, ktére zostato
zatwierdzone przez mi¢dzynarodowa Agencje¢ Atomistyki w swoim raporcie (International
Atomic Energy Agency Technical Report Series No. 430 (IAEA TRS-430))
1 Amerykanskie Stowarzyszenie Fizykow w Medycynie (AAPM TG-53 oraz AAPM
MPPG-5.a). Weryfikacja dziatania algorytmu TPS jest cz¢$cig procesu jego implementac;ji,
poniewaz wysoka doktadno$¢ i precyzja w radioterapii moze by¢ osiagnigta, jesli
algorytmy TPS beda w stanie wykonywa¢ doktadne i1 prawidtowe obliczenia. Wydajnos¢
algorytmu TPS mozna oceni¢ ilosciowo za pomoca wspolczynnikow gamma. Analiza
indeksu gamma jest powszechnie stosowang technikg oceny obliczen rozktadu dawki.
W analizie tej poréwnuje si¢ dawke zmierzona z dawka obliczong przy uzyciu

oprogramowania do weryfikacji planowania leczenia (plan QA).

Procedura zapewnienia jakosci w radioterapii wymaga nie tylko pomiaru zgodnos$ci
dawki w punkcie, ale rowniez kontroli ulozenia pacjenta w codziennych praktykach
klinicznych. W technikach konwencjonalnych weryfikacja dozymetryczna opiera si¢ na
sprawdzonych metodach, wykonywanych gtownie podczas sesji terapeutycznych. Do tego
celu rutynowo stosuje si¢ komory jonowe, detektory diodowe lub termoluminescencyjne.
Rownoczesnie do wizualizacji 1 kontroli utozenia pacjenta wykorzystuje si¢ elektroniczne
urzadzenie do obrazowania portalu (EPID), w ktore wyposazony jest akcelerator. Inne
podejscie jest wymagane w przypadku leczenia z wykorzystaniem zaawansowanych

dynamicznych technik radioterapii np. VMAT. W wigkszo$ci przypadkow weryfikacja
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planu jest przeprowadzana na fantomie przed napromienianiem pacjenta. Ztozono$é
planow VMAT 1 niejednorodny rozktad dawki spowodowaly konieczno$¢ znalezienia
nowej, skutecznej i wiarygodnej formy weryfikacji planow leczenia. W tym celu
rozszerzono zastosowanie EPID, a dodatkowe wprowadzenie nowych detektorow
z krzemu amorficznego i dozymetrii tranzytowej pozwolilo na opracowanie nowych metod
weryfikacji. Dzigki wspotpracy obu narzedzi mozliwe jest przewidywanie macierzy dawek
1 pomiar ich wielko$ci dostarczonych podczas napromieniania. Dostgpne oprogramowanie
programow EPIbeam oraz OmniPro I’'mRT umozliwiaja wszechstronng analizg
uzyskanych danych. Dzigki temu dawka przewidywana w TPS, reprezentowana przez
obliczong mape¢ fluencji moze by¢ ilosSciowo porownana z odpowiednig rzeczywistg
i zmierzong mapg fluencji. Ocen¢ dawki mozna przeprowadzi¢ poprzez poroéwnanie
macierzy dawek z wyznaczeniem izodozy, pomiarem dawki punktowej i profilu lub
obliczeniem indeksu gamma. Mozna réwniez okresli¢ indywidualne kryteria oceny planu

w zaleznosci od przypadku klinicznego [83].

W tej czgdci pracy przeprowadzitam weryfikacje 2D fluencji dawki przygotowanych
planow radioterapii dla wlasnego fantomu symulujac kliniczne praktyki dozymetryczne
przed wdrozeniem leczenia do jego klinicznego uzycia wykorzystujac dwie metody
pomiarowe. Pierwsza metode weryfikacji, klinicznie stosowanej w Opolskim Centrum
Onkologii, przeprowadzitam przy uzyciu jednorodnego fantomu miniPhantom oraz
matrycy detektorow zawierajacej komory jonizacyjne — MatriXX. Druga metoda -
EPIbeam, nowo zaimplementowana, nie wymagajaca uzycia fizycznego fantomu, bazuje
na stworzonym na podstawie wielu pomiaréw pol o roznym ksztatcie modelu akceleratora,
odtwarza fluencje dawki na glgbokosci Scm w ,,wirtualnym” fantomie wodnym przy
pomocy bezposredniego pomiaru na panelu EPID (panel MV) [69]. Obie metody
wykorzystuja wspoétczynnik gamma do oceny zgodnosci dawki w punkcie w zakresie

odlegtosci definiowalnym przez uzytkownika.

Porownanie wynikow zastosowanych metod weryfikacji wykazalo, iz obie metody
kontroli dawki przed rozpoczg¢ciem leczenia wykazuja wysoka zgodnos$¢ i1 precyzje -
minimum 95% punktow spetniajace kryterium 3% réznicy dawki w odlegtosci 3 mm.
Dokonatam sprawdzenia skuteczno$ci w/w metod pomiarowych dla wezszego kryterium
zgodnosci tj. 2% roéznicy dawki w odleglo$ci 2mm. Jak mozna zauwazy¢ w tabeli 12,
uzyskane wyniki przy uzyciu detektora MatriXX nie spetitly warunku akceptacji dla

wezszego kryterium (minimum 95% zgodno$ci punktow dla kryterium 2%/2mm) dla
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pigciu plandw leczenia, podczas gdy wykorzystujac pomiar na panelu EPID jedynie jeden
plan uzyskat warto$¢ ponizej 95% tj. 88,35%. Dodatkowo nie zauwazylam by doktadnosé
obliczen dawki na podstawie badania CBCT wykazywala jakiekolwiek réznice porownujac
je z wynikami pochodzacymi z planéw przygotowanych na tomografii komputerowe;.
Wyniki zawarte w tabeli 12 jasno wskazuja, iz pomiary wykonane przy uzyciu EPIbeam
charakteryzowatly si¢ wyzsza zgodno$cig. Jest to najprawdopodobniej spowodowane
geometrig uktadu pomiarowego. Weryfikacja planu leczenia w technice dynamicznej
VMAT przy uzyciu matrycy miniMatriXX, wigze si¢ z ruchami obrotowymi gantry
wzgledem fantomu oraz nieruchomo ustawionego w nim detektora. Wiaze si¢ z tym pewna
niedoskonato$¢ tej metody, mianowicie dla skrajnych katow pomiaru, detektor ten moze
wykazuje gorsza zdolno$¢ do akwizycji dawki promieniowania. Zwracajac uwage na fakt,
ze weryfikowane plany dotyczyly regionu miednicy, gdzie plan terapeutyczny skladat si¢
z dwodch pojedynczych tukow o diugosci 360 stopni, istotnym wydaje si¢ utrzymanie
ptaszczyzny pomiarowej prostopadiej do padajacej wigzki (EPIbeam) podczas catlej
weryfikacji, nie jak w przypadku miniMatriXX, gdzie detektor pozostaje nieruchomy przy

jednoczesnym obrocie gantry.

Niekwestionowanym faktem jest czasochtonno$¢ obu metod, bowiem pomiary musza
zosta¢ wykonane przed rozpoczeciem przez pacjenta leczenia. Dodatkowo detektor
MatriXX wymaga wykorzystania i ustawienia fantomu w pozycji izocentrycznej na stole
terapeutycznym, wstgpnego przepromienienia komor jonizacyjnych przed bezposrednim
uzyciem oraz kazdorazowego wyznaczenia wspotczynnika korekcji dla odpowiedniej
energii, ktora bedzie nastgpnie uzyta w weryfikowanym planie leczenia. Biorac pod uwage
przygotowanie sprzetu do pomiaru, weryfikacja przy uzyciu panelu EPID i programu
EPIbeam nie wymaga tylu dodatkowych czynno$ci. Zdecydowanie prostszym sposobem
weryfikacji dawki wydaje si¢ pomiar z wykorzystaniem panelu EPID (EPIbeam), ktory
wymaga jedynie wysunigcia stotu terapeutycznego z pola promieniowania, otwarcia
1 wysunigcia panelu EPID (czesto pozostajacego w pozycji wysunigtej po calodniowe;j
pracy technikow). W zwiazku z budowa akceleratora medycznego zawierajacego panel
EPID sztywno zainstalowany naprzeciw glowicy aparatu, niezaprzeczalng zaletg tej
metody jest ,,podazanie” panelu za obracajaca si¢ gantry w trakcie realizacji planu
terapeutycznego czy pomiaru weryfikacyjnego. Bez wzgledu na kat ustawienia gantry
podczas pomiaru weryfikacyjnego, wigzka promieniowania pada prostopadle do

powierzchni panelu EPID. Metoda ta eliminuje tym samym ewentualne niedoskonatosci
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pomiaru wynikajace z geometrii ukladu. Nalezy jednak zwrdci¢ uwage na koniecznosé
wykonywania regularnych kalibracji paneli EPID, gdyz kazda niedoktadno$¢ w tym
procesie moze doprowadzi¢ do niespdjnosci dawki przewidywanej ze zmierzong [83].
Firma Elekta wykonuje kalibracje panelu EPID rokrocznie podczas jednego z serwisow
calego akceleratora medycznego, jednakze biorac pod uwage wykorzystanie panelu nie
tylko do pozycjonowania pacjenta a takze do pomiaréw weryfikacyjnych nalezatoby si¢
zastanowi¢ nad ewentualng koniecznos$cia wykonywania tych kalibracji z wigkszg niz
dotychczas czestotliwo$cig. Nalezy rowniez podkresli¢, iz kazde dziatanie kalibracyjne
w obrebie centrowania wigzki bedzie miato istotny wptyw na prawidtowos¢ kalkulacje
wstepnie przygotowanego modelu dozymetrycznego. W przypadku takich dziatan,
konieczne bedzie przeprowadzenie powtornych pomiaréw oraz aktualizacje modelu

dozymetrycznego w oprogramowaniu EPIbeam.

5. Ocena mozliwosci kontroli dozymetrycznej zaadoptowanego planu leczenia

w trakcie napromieniania (in-vivo)

Radioterapia sterowana obrazem (IGRT) wykorzystuje ro6zne metody obrazowania,
w tym megawoltowa/kilowoltowa tomografia komputerowa wigzki stozkowej (MV-
CBCT/kV-CBCT) do prostej weryfikacji obrazu ustawien lub ztozonego S$ledzenia
wewnatrzfrakcyjnego. Weryfikacja ustawienia pacjenta, kontrola dawki przed jak
1 podczas leczenia staly si¢ gtownymi obszarami poszukiwan, co doprowadzito do rozwoju
technik 1 sprzetu do leczenia w celu dokladnego i precyzyjnego dostarczania dawki.
Elektroniczne urzadzenie do obrazowania, czyli portal EPID zostal uznany za standardowe
narzg¢dzie do weryfikacji utozenia pacjenta w trybie online. Na ogét dawka promieniowania
wynikajaca z obrazowania jest ignorowana ze wzgledu na jej marginalng wielkos¢
w porownaniu z dawka terapeutyczng stosowang w leczeniu pacjentoéw. Dozymetria in-
vivo w radioterapii odgrywa istotng role w ocenie dostarczania dawki i wykrywaniu
powaznych btedéw podczas leczenia. Jest rOwniez przydatna do rejestrowania rzeczywistej
dawki otrzymanej przez chorych. Ztozono$¢ nowoczesnych technik radioterapii, takich jak
IMRT i SRS, wymaga oceny dostarczania dawki w celu zapewnienia skutecznosci leczenia

radioterapeutycznego.
W tej czgsdcei pracy przeprowadzilam pomiary in-vivo przy uzyciu programu EPIgray
(DOSIsoft, Francja) dwunastu przygotowanych planéw leczenia. Oprogramowanie to

generuje losowo wybrane punkty w planie leczenia niezbedne do dalszej analizy

poréwnawczej. Porownywane sg warto$ci dawek w wyznaczonych punktach na podstawie
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przestanego, bezposrednio z TPS, terapeutycznego planu leczenia ze zmierzonymi wartosci
dawki podczas seansu radioterapii. Pomiar dawek in-vivo odbywa si¢ poprzez akwizycje
obrazow na panelu EPID w trakcie trwajacej radioterapii. Nast¢pnie program EPIgray scala
sygnal pozyskany poprzez panel EPID z odpowiednig informacja katowa ustawienia gantry
akceleratora medycznego, rekonstruujac tym samym dawke w w/w punktach oraz
porownujac ja z obliczong wczesniej] w systemie planowania leczenia [88]. Domy$lne
ustawienia programu zaktadaja poréwnanie dawek w zakresie do 5% réznicy wartosci dla
maksymalnie 10mm odlegto$ci pomig¢dzy punktami. Dla prawidtowej rekonstrukcji dawki,
w ustawieniach programu nalezato zdefiniowa¢ odpowiednie krzywe CT-ED
odpowiadajace zdefiniowanej ,,maszynie” z ktorej pochodzi badanie obrazowe, na ktorym
stworzony zostal weryfikowany plan leczenia. Zdefiniowatam dwie roézne maszyny:
Siemens Somatom SE dla planow przekalkulowanych na badaniu tomografii
komputerowej pochodzacej z tomografu Siemens Somatom SE - plany REF oraz CBCT
dla planéw stworzonych na badaniu obrazowym pochodzacym z urzadzenia obrazujacego
XVI zamontowanym przy akceleratorze medycznym. W zwiazku z faktem koniecznosci
wyznaczenia krzywej CT-ED dla materiatéw, z ktorych stworzony zostat fantom oraz
faktu, iz krzywa ta generowana jest automatycznie w systemie RayStation, wykonatam trzy
roézne rodzaje analiz weryfikacji in-vivo zaktadajace rozne warto$ci wprowadzonej krzywej
CT - ED dla obrazu CBCT, przy czym wartos$ci te dla krzywej z obrazu TK pozostaty bez
zmian. Tabela 13 przedstawia uzyte do analiz wartosci krzywych kalibracyjnych a Tabela

14 przedstawia uzyskane wyniki.

Wyniki uzyskane podczas weryfikacji in-vivo planéw leczenia wykonanych na bazie
badania tomografii komputerowej REF (Tabela 14) wykazujg akceptowalne i zadowalajace
wyniki o warto$ci ponizej 5% roznicy dawki zmierzonej i obliczonej w TPS. W przypadku
weryfikacji tych planow (REF), wprowadzona do programu EPlgray krzywa CT-ED
posiadata identyczne warto$ci liczby CT [HU] oraz odpowiadajace im wartosci gestosci
masowych jak krzywa zaimplementowana w systemie planowania leczenia RayStation, na
podstawie, ktorej przekalkulowana zostala dawka w planie. W toku przeprowadzonych
badan krzywa ta jest rowniez bardzo zblizona ksztattem i warto$ciami do krzywe;j
odpowiadajacej obrazowi odczytanemu na stacji opisowej tomografu komputerowego
(Wykres 8). Jak mozna zauwazy¢ wyniki planow REF w kazdej kolejnej analizie (1, 2 1 3)
réznig si¢ nieznacznie co jest spowodowane faktem, iz kazda kolejna utworzona

weryfikacja in-vivo w programie EPIgray powoduje wygenerowanie innych, losowych
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punktow do analizy dawki, stad tez niemozliwe jest otrzymanie dwoch identycznych
analiz, nawet na podstawie tych samych danych pochodzacych z akwizycji obrazow

w trakcie radioterapii.

Wyniki weryfikacji in-vivo przedstawione w tabeli 14 dla planow przygotowanych na
badaniu tomografii komputerowej wiazki stozkowej CBCT, dla trzech kolejnych analiz,
przedstawiaja réznice wigksze niz dopuszczalne 5% roznicy w dawce zrekonstruowane;j
oraz obliczonej. Dodatkowo najgorsze wyniki uzyskane w toku analizy drugiej
potwierdzity zaktadane btedne uzycie tej samej krzywej CT-ED dla badania CBCT jak dla
badania TK. Oczywistym jest fakt, Zze kazde badanie obrazowe, na bazie ktoérego bgdzie
tworzony jest plan leczenia musi mie¢ wyznaczong wlasng krzywa CT-ED (lub CT-
gestosci masowej w zalezno$ci od uzywanego systemu planowania leczenia). Wyniki dla
analizy pierwszej przedstawiajg jedynie nieco lepsze wyniki w poréwnaniu z analizg druga,
jednak wyniki nadal ukazuja dwucyfrowa roznice w dawce, co moze wskazywaé na
niedoskonato§¢ automatycznego procesu tworzenia krzywej CT-gestosci masowych
w systemie planowania RayStation. Wyniki uzyskane w toku analizy trzeciej, prezentuja
si¢ zdecydowanie lepiej w pordwnaniu do poprzednich dwoch rozwazan, w niektérych
przypadkach roznica jest juz jednocyfrowa, pozostajaca jednak nadaj powyzej
maksymalnej dopuszczalnej roznicy o wartosci 5%. Jednoznacznie widaé, iz wartosci uzyte
podczas analizy trzeciej dla krzywej CT-ED dla maszyny CBCT w programie EPIgray,
byty najbardziej zblizone prawidtowych. Pozyskane zakresy minimalnych i maksymalnych
warto$ci liczby CT/CBCT [HU] bezposrednio z badania CBCT odczytanych z TPS
RayStation oraz przypisanie im warto$ci gestosci elektronowych predzej ustalonych w toku
badan wydaje si¢ by¢ bardziej prawidlowe. Warto zaznaczyé, iz ewentualne roznice
pomiedzy wartosciami uzyskanymi a oczekiwanymi (powyzej 5%) moga by¢ zwigzane ze
znaczng niedoskonalo$cig automatycznego procesu tworzenia krzywej CT-gestosci
masowej dla obrazu CBCT w RayStation lub sama jako$cig badania CBCT. Jednakze moze
to by¢ spowodowane rowniez budowa fantomu, ktory zawieral kosciec 1 skore
wydrukowang w technice druku 3D z tego samego materiatu — PLA, co mogto mie¢ realny
wplyw na automatyczne dopasowanie w/w krzywej. Ponizszy rysunek 35 przedstawia
automatycznie wygenerowane wartosci CT/CBCT [HU] oraz obraz przedstawiajacy

pokrycie odpowiednim kolorem odpowiadajace im struktury w ,.,ciele” fantomu:
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Create density table for CBCT
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Rysunek 35. Widok automatycznego dopasowania krzywej CT-ggstosci masowej dla

obrazu CBCT w RayStation TPS [Materiat wtasny]

Przedstawione na rysunku 35 zélta i niebieskie strzatki wskazuja, iz algorytm tworzenia
automatycznej krzywej CT-gestosci masowej wykryt obecno$¢ materiatu odpowiednio
gestego dla zakresu liczby CT/CBCT [HU] odpowiadajacej kosci (kolor zotty w ,,ciele”
fantomu) z ktoérego stworzony zostat kosciec oraz ,,skora” fantomu. Jednakze bazujac na
wiedzy, iz materiat ten byl identycznym materiatem co kosciec zatopiony w fantomie
oczekiwatam, iz zostanie on rowniez w ten sam sposob zdefiniowany jako kos¢. Jednakze
czerwona strzatka wskazuje, iz algorytm blednie zalozyl, ze wigksza czg$¢ koscéca
zatopionego w strukturze fantomu jest tkanka migkka (kolor zielony w fantomie),
natomiast co ciekawe, algorytmowi udato si¢ prawidtowo rozrézni¢ kosciec na wysokosci
kregostupa (kolor Zo6tty na fantomie wskazany poprzez z6lta strzatke). Jednocze$nie mozna
zauwazy¢ duza niedoskonato$§¢ w oznaczeniu calego wnetrza fantomu wypetlnionego
kopolimerem EVA imitujacego tkanki migkkie jako cze$ciowo tkanka migkka a czesciowo
tkanka tluszczowa. Nie bytoby w tym duzego btgdu ze wzgledu na fakt, Zze obie w/w tkanki
nie rdznig si¢ znaczaco gestoscig jednak w aktualnym fantomie, jednak btedne wykrycie
ko$¢ca rowniez jako tkanki migkkiej ma wplyw na ogdlne niepoprawne wyznaczenie

warto$ci dla krzywej CT-gestosci masowe;.
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Podjetam probe recznej modyfikacji automatycznego procesu wyznaczenia krzywej
CT-gestosci masowej dla obrazu CBCT, rysunek 36 przedstawia pierwsza probe
zdefiniowania calego wnetrza fantomu wypelnionego kopolimetrem EVA jako tkanke
mickka, jednak nie udalo si¢ wyizolowa¢ ko$¢ca miednicy jako materialu kostnego.
Strzatki zotte wskazuja prawidlowo wykryty material kostny na zewnatrz fantomu oraz
w rejonie krggostupa jednak strzatki czerwone wskazuja na bledne zdefiniowanie
zdecydowanie wigkszej czg$ci ko$éca oraz materiatu otaczajacego go rowniez jako tkanka
migkka.
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Rysunek 36. Widok pierwszej proby recznego dopasowania krzywej CT-gestosci
masowej dla obrazu CBCT by zdefiniowa¢ kopolimer EVA jako tkanke migkka
w RayStation TPS [Material wiasny]

Druga proba rgcznej korekeji automatycznego dopasowania krzywej CT-gestosci
masowej polegata na probie pokrycia calej masy tkankopodobnej kopolimeru EVA jako
tkanka tluszczowa i zaobserwowanie czy spowoduje to wyizolowanie catego koscéca
w calej masie fantomu jako$ gestos¢ kosci. Jak widaé na rysunku 37 ponizej zolte strzatki
wskazuja poprawnie wykryty materiat kostny na zewnatrz fantomu (,,skéra”), niebieska
strzatka wskazuje poprawne pokrycie prawie catkowitej powierzchni wewnetrznej tkanki

kopolimeru EVA jako tkanki tluszczowej (kolor ré6zowy - oczekiwany efekt) lecz strzatki
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czerwone wskazuja na kompletnie btedne zdefiniowanie catego wewngtrznego koscca jako

tkanki migkkiej (kolor niebieski w ciele fantomu).
Create density table for CBCT

Image stack gray level histogram

‘N‘

e o
-1024 2280
Revert [ Auto

Density thresholds

Air to lung
Lung to adipose
Adipose to tissue

| Tissue to cartilage/bone

Cartilage/bone to other

Mass density

Air 0.00121 g/em®
Lung 0.26 g/em®
Adipose 0.95 gfem®
Tissue 1.05 g/em®
Cartilage/bone 1.6 g/em®
Other 3 g/em®
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Rysunek 37. Widok drugiej proby recznego dopasowania krzywej CT-ggstosci masowej
dla obrazu CBCT by zdefiniowa¢ kopolimer EVA jako tkanka migkka w RayStation TPS
[Material wlasny]

W toku przeprowadzonych badan zwrécitam uwage na pewng niedoskonalo$¢
w procesie automatycznego dopasowania krzywej CT-gesto$ci masowej w systemie
planowania leczenia RayStation, wynikajaca by¢ moze z samej konstrukcji fantomu,
parametrow ekspozycji podczas wykonywania obrazowania CBCT badz stanu i jakosci
aktualnie wykorzystywanej lampy rentgenowskiej w systemie XVI (Elekta). Btgdne
wyznaczenie wartosci liczb CT/CBCT [HU] skutkowato niedoktadnym stworzeniem
krzywej CT-gestosci masowej wprowadzonej do programu EPIgray a co za tym idzie
niedoszacowaniem dawki podczas rekonstrukcji iobliczeniu jej w  losowo

wygenerowanych przez program punktach.
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6. Ocena przydatno$ci réznych detektorow matrycowych w kontroli jakos$ci
alternatywnej procedury adaptacji planu lecenia w codziennych praktykach

dozymetrycznych.

Uzycie réznego rodzaju detektoréw i programoéw do weryfikacji wczesniej obliczonej
w systemie planowania leczenia dawki ukazaly pewne wady, zalety oraz przyszie
mozliwo$ci wykorzystania ich w alternatywnej procedurze radioterapii adaptacyjnej przy
uzyciu klasycznej linii terapeutycznej. Niezbedna kwestig pozostaje nadal weryfikacja
przekalkulowanej dawki w TPS w trybie: przed rozpoczgciem leczenia
(miniMatriXX/EPIbeam) lub in-vivo: w trakcie leczenia (EPIgray). Majac do dyspozycji
blizniaczy akcelerator medyczny, do ktérego dostep w celach dozymetrycznych bytby
mozliwy podczas ciaglej pracy fizykéw medycznych, uzycie detektora EPID do
weryfikacji 2D przy pomocy programu EPIbeam wydaje si¢ wystarczajaco doktadne.
Jednak praktyki i do$wiadczenie kliniczne w Polsce podpowiadaja, iz praktycznie
niemozliwym jest posiadanie dostgpnego akceleratora medycznego przeznaczonego
jedynie do celéw dozymetrycznych dla fizykow medycznych w czasie podstawowych
godzin pracy, wtedy mozliwo$¢ weryfikacji dawki in-vivo, w trakcie leczenia wydaje si¢
szczego6lnie atrakcyjnym i dobrze rokujacym narzedziem. Bezapelacyjnym autem uzycia
programy EPIgray do weryfikacji dawki in-vivo jest mi¢dzy innymi szeroka gama btedow
mozliwych do wychwycenia dzigki tej metodzie. Weryfikacji podlegaja parametry
zwigzane z: wielkoScia pola, wigzka takie jak energia, liczba segmentow,
obecno$é/nieobecnos¢ 1 warto$¢ kata klina, obecno$¢ i ustawienie listkow MLC oraz
catkowita zadana dawka lecznicza. Ponadto pozwala wychwyci¢ wewnetrzne zmiany
potozenia tkanek i organéw krytycznych oraz glebokos¢ terapeutyczng [84]. Uzyskane
wyniki analizy dozymetrycznej kontroli dawki in-vivo dla fantomu wlasnego wykazaly jak
istotny wplyw na otrzymany wynik ma wprowadzenie prawidlowej wartosci krzywej

kalibracji CT-ED do programu EPlgray.

123



7. Ocena wykorzystania tradycyjnej linii terapeutycznej TK/TPS/CBCT/TPS

w procedurze alternatywnej radioterapii adaptacyjnej nowotworow miednicy.

Na rynku dostepne sg dwa glowne systemy umozliwiajace przeprowadzenie procedury
adaptacji radioterapii: zaproponowane przez firme¢ Elekta oraz Varian. Projekt Elekta Unity
to akcelerator liniowy ze zintegrowang funkcja rezonansu magnetycznego - MRI 1,5 T.
Celem takiej integracji jest umozliwienie obrazowania MRI z kontrastem tkanek migkkich
bezposrednio ze stotu terapeutycznego w celu uwidocznienia wszystkich zmian
anatomicznych w trakcie radioterapii i podjecia decyzji o ewentualnej szybkiej adaptacji
planu. Niestety urzadzenie faczace ze sobg akcelerator medyczny i rezonans magnetyczny
jest urzadzeniem nieosiggalnym przez wigkszo$¢ osrodkéw na §wiecie ze wzgledu na
swoja ceng, stad tez potrzeba znalezienia innych bardziej przystgpnych sposobdéw na
przeprowadzenie procedury adaptacji planu radioterapeutycznego wykorzystujac
posiadane juz narzedzia takie jak obrazowanie CBCT [85]. Rozwigzaniem
wykorzystujagcym badanie CBCT jest system Ethos firmy Varian (Varian Medical Systems,
Palo Alto, CA), ktory zostat niedawno opracowany jako catkowicie niezalezne rozwigzanie
adaptacyjne online i wedlug doniesien jest w stanie wykonywac¢ procedury adaptacyjne
wciggu 15-20 minut. Oprogramowanie to zapewnia poczatkowe automatycznie
konturowane struktur anatomicznych przy uzyciu sztucznej inteligencji, ktore nastgpnie
w razie potrzeby dostosowywane sg przez uzytkownika a nastgpnie wykorzystywane do
deformacyjnej fuzji obrazu CBCT z bazowa tomografia do planowania leczenia. Tak
zdeformowana tomografia komputerowa wykorzystuje bazowe jednostki Hounsfielda
(HU) w celu dostarczenia informacji o gegstosci do obliczen dawki, a jej doktadnos¢ jest
zatwierdzana w odniesieniu do konkretnego pacjenta przez wizualne sprawdzenie

zgodnosci struktury z CBCT [86].

Gléwnym wyzwaniem badania alternatywnej procedury radioterapii byto zastosowanie
dostepnych w Opolskim Centrum Onkologii urzadzen tj. akcelerator liniowy Elekta Versa
HD, system obrazowania IGRT, system planowania leczenia: Monaco oraz RayStation
oraz oprogramowania dozymetrycznego. Obecnie powszechnie dostepna jest tomografia
komputerowa o wigzce stozkowej CBCT, a obliczenia dawki oparte na CBCT umozliwiaja
ocen¢ zmian dozymetrycznych w trakcie leczenia. Chociaz technika CBCT jest
wykorzystywana gléwnie do kontroli ulozenia pacjentdw 1 lokalizowania anatomii,
dostrzezono i opisano jej potencjat do wykorzystania w procesie obliczaniu dawki. Gtéwne

zrédlo btedu dozymetrycznego wynikajacego z obliczen dawki z wykorzystaniem CBCT
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pochodzi z niepewnosci konwersji jednostek Hounsfielda (HU) na ggstos¢ elektronowa
obrazow CBCT. W przeciwienstwie do tomografii wigzki wachlarzowej (TK),
w tomografii CBCT wystepuje rozproszenie, co powoduje wigksza niepewnos¢ liczby HU.
Poniewaz liczby CT [HU] w CBCT ro6znig si¢ w zalezno$ci od trybu skanowania, zakresu
skanowania i innych czynnikow, moze by¢ konieczne zastosowanie wielu krzywych
kalibracyjnych. Ponadto zaleza one rowniez od wielko$ci pacjenta, co czyni t¢ metode
jeszcze trudniejsza [85]. W toku przeprowadzonych przeze mnie badan napotkalam
trudno$¢ w wyznaczeniu prawidtowej krzywej kalibracyjnej CT-gestosci elektronowej dla
obrazu CBCT przy uzyciu fantomu wtasnego. Nalezy jednak zaznaczy¢, iz struktura
budowy fantomu nie byta idealnym odzwierciedleniem ciala cztowieka i mogla mieé
wplyw na wystepujace niepewnosci. Dodatkowo dawka zaplanowana na obrazie CBCT
w systemie RaySation bazujac na krzywej CT-gestosci elektronowej nie moze by¢

zweryfikowana przy uzyciu oprogramowania EPIgray, ktory wykorzystuje krzywa CT-ED.

W wielu weczesniejszych badaniach wskazano znaczenie stosowania obliczen
algorytmem Monte Carlo w planach leczenia szczegdlnie heterogenicznych obszarow ciata
tj. pluca czy miednica. Algorytm Monte Carlo w systemie planowania RayStation,
w porownaniu z obliczeniami wykonywanymi w systemie planowania leczenia Monaco
pozwala na nieporéwnywalnie szybsza kalkulacje dawki, co daje realne mozliwos$ci na
wykorzystanie tego systemu planowania leczenia w procedurze radioterapii adaptacyjne;.
Czas ten nie jest tak szybki jak w przypadku rekalkulacji dawki przy uzyciu
oprogramowania dedykowanego dla Elekta Unity (od 17 do 485 sekund) [85] jednak
w toku przeprowadzonych badan, czas niezbedny do zaadaptowania pierwotnych planow
leczenia dla fantomu wlasnego dla aktualnego obrazu pochodzacego z obrazowania CBCT
nie przekraczal 10 minut. Adaptacja planu online okazata si¢ zachecajacym podejéciem do
zmniejszania toksycznosci tkanek prawidtowych bez przerw w codziennym dostarczania

wiazki terapeutycznej.

Alternatywna, zaproponowana w wyniki przeprowadzonych przeze mnie badan
procedura adaptacji planu leczenia, bez dostepu do akceleratora Elekta Unity, wykorzystuje
obraz kontroli ulozenia pacjenta CBCT do stworzenia znieksztalcen geometrycznych
podstawowych struktur anatomicznych na bazowym TK do planowania leczenia
w systemie MiM. Nastepnie znieksztalcone geometrycznie badanie tomografii
komputerowej przesylane jest do systemu planowania leczenia RayStation celem

ponownej, szybkiej rekalkulacji dawki. W zwigzku z tym, iz w obu systemach planowania
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leczenia, wykorzystywanych w OCO, wprowadzone sg literaturowe wartos$ci krzywych
CT-ED (Monaco) oraz CT-ggsto$ci masowej (RayStation) wg danych z tabeli 2, kalkulacja
dawki w systemie RayStation odbywa si¢ na podstawie krzywej CT-gestosci masowe;j
natomiast odpowiadajaca jej krzywa CT-ED z tabeli 2 wprowadzona zostaje do systemu
EPIgray celem weryfikacji dozymetrycznej in-vivo adaptowanego planu leczenia. Biorac
pod uwage wyniki dozymetryczne dla przebadanych planéw leczenia, najszybsza
inajbardziej doktadng z punktu widzenia zgodnosci dawki w punkcie jest metoda
weryfikacji z uzyciem panelu EPID (EPIbeam). Jedyna niedogodnoscia jest fakt, ze pomiar
ten nalezaloby wykona¢ na blizniaczym akceleratorze w czasie, gdy pacjent oczekuje na
stole terapeutycznym na nowy plan. Weryfikacja dawki adaptowanego planu leczenia
prowadzona w trybie in-vivo przy uzyciu oprogramowania EPIgray moze stuzy¢ jako
wymagana weryfikacja fluencji dawki oraz dodatkowe cenne narz¢dzie dozymetryczne

przedstawiajace faktyczny rozktad dawki w ciele pacjenta.

Dokonane poréwnanie dawek w obszarach krytycznych najcze$ciej zmieniajacych
objetos¢ w codziennym leczeniu pacjentdéw z nowotworami miednicy pokazaty istotne
réznice majace wplyw na wcezesne i poézne odczyny popromienne ze strony organdow
krytycznych. Wyniki przedstawione w niniejszej pracy uwzgledniaja potencjalne zmiany
objetosci organdw krytycznych, ktore dzigki zastosowaniu adaptacji planu otrzymaty
nizsze warto$ci dawek promieniowania. Dlatego tez tak istotne jest utrzymanie
prawidtowego, zblizonego do referencyjnego przygotowania pacjenta. Zmiana w objetosci
odbytnicy a w najgorszym wypadku wystgpienie powietrza w jej $wietle, bedzie
skutkowato wzrostem dawki na granicy osrodkoéw. Praktyki kliniczne w Opolskim
Centrum Onkologii zakladaja codzienng kontrole utoZenia i przygotowania pacjenta
z leczonym nowotworem w obrgbie miednicy. W przypadku nieprzygotowanego pacjenta
do radioterapii, po wykonanym badaniu obrazowym CBCT, dziatania o jakie s poproszeni
pacjenci to wypelnienie bardziej/mniej pecherza moczowego lub/i wyprdznienie sig.
Wdrozenie radioterapii adaptacyjnej bazujacej na aktualnym przygotowaniu pacjenta
pozwoli uczynié¢ leczenie jeszcze bardziej precyzyjnym i tagodniejszym we wczesnych

1 p6znych odczynach popromiennych.

Mimo iz wykonany przeze mnie fantom zostat stworzony z materiatdéw o gestosciach
najbardziej zblizonych tkankom ludzkim by jak najwierniej odtworzy¢ cialo czlowieka,
réznice w weryfikacji dozymetrycznej in-vivo mig¢dzy planem CBCT a planem

stworzonym na tomografii komputerowej wynikaty gldwnie ze specyficznej, niedoktadnie
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wyznaczonej krzywej CT [HU] do gestosci elektronowej dla badania obrazowego wiazki
stozkowej CBCT fantomu wlasnego. Stad tez alternatywna metoda adaptacji radioterapii
powinna wykorzystywa¢ obraz CBCT do znieksztalcenia geometrycznego bazowe;j
tomografii komputerowej do planowania leczenia a nie bezposrednio do kalkulacji dawki.
W niniejszej pracy zbadano rdzne czynniki mogace mie¢ realny wptyw na dokladnos¢
obliczen dawki na obrazach CBCT. Uwazam to za niezbedny krok w kierunku dalszych
dziatah prowadzacych do wdrozenia procedury radioterapii adaptacyjnej w Zakladzie
Radioterapii Opolskiego Centrum Onkologii w Opolu. Rzeczywiste wdrozenie
replanowania planu terapeutycznego opartego na CBCT do rutynowej pracy klinicznej

wykracza poza zakres niniejszego opracowania.

8. Ocena materiatu kopolimeru octanu winylu (EVA) jako trwalego materiatu do produkcji

fantomow dozymetrycznych.

Badanie materialu kopolimeru octanu winylu (EVA) uzytego do wypelnienia
fantomu wilasnego przeprowadzitam przy uzyciu Spektrometru EPR MX-201R
(TU Wroctaw, Polska), ktory jest spektrometrem na pasmie X, wykluczyto tworzenie si¢
wolnych rodnikow krotko jak i dlugotrwalych. Do badanych probek dostarczytam dawke
promieniowania réwng 0,5kGy przy uzyciu energii bez filtrowej 6MVFFF, ktora
wielokrotnie przewyzszata dawki terapeutyczne wykorzystywane w radioterapii. Mozna
wiec bez watpienia stwierdzi¢, iz badany materiat — kopolimer octanu winylu (EVA) —
cechuje si¢ odpornoscig chemiczna i nie ulega degradacji pod wplywem testowanych
dawek promieniowania a co za tym idzie moze by¢ wykorzystywany w codziennych

praktykach dozymetrycznych przez fizykéw medycznych.
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WNIOSKI

Zaproponowana przeze mnie W niniejszej pracy alternatywna procedura
radioterapii adaptacyjnej spelnia postawiane przed niag wymagania dotyczace
wykorzystania dostgpnej tradycyjnej $ciezki terapeutycznej tj. tomografii komputerowe;j
do planowania leczenia, systemu planowania leczenia oraz tomografii komputerowej

wiazki stozkowe;.

Krzywe kalibracyjne gestosci elektronowej/masowej oraz liczby Housfielda
posiadaja praktycznie identyczny ksztatt i s zbiezne dla systemow planowania leczenia
RayStation oraz Monaco. Oba systemy kalkuluja dawke w sposdb prawidtowy w oparciu
o zaimplementowang z literatury krzywa teoretyczng CT-ED oraz CT-gestosci masowej
w przypadku systemu RayStation. Zblizony ksztatt i potozenie krzywych zauwazono
réwniez porownujac krzywa teoretyczng z doswiadczalng dla tomografu komputerowego

dla fantomu Gammex.

Na drodze automatycznego algorytmu wyznaczania krzywych kalibracyjnych
w systemie RayStation, wyznaczono krzywa CT-gestosci masowej dla obrazu tomografii
wiazki stozkowej CBCT fantomu Gammex. Porownanie automatycznie wygenerowanej
krzywej dla obrazu CBCT fantomu Gammex oraz fantomu wlasnego przedstawia
wzgledna zgodnos¢ co do ksztaltu krzywych co $wiadeczy¢ moze o pewnej prawidtowosci
dziatania automatycznego procesu tworzenia krzywej kalibracyjnej w systemie RayStation

dla obrazu CBCT.

Wykorzystanie codziennie wykonywanego badania CBCT do ponownego
przeliczenia (rekalkulacji) pierwotnie zaplanowanej dawki z tomografii komputerowe;j
planu bazowego okazato si¢ nie lada wyzwaniem gléwnie ze wzgledu na koniecznosé
wyznaczenia krzywej kalibracyjnej CT — gestosci masowej (dla dalszych obliczen dawki
w systemie RayStation). Nalezy przeprowadzi¢ dalsze badania w celu sprawdzenia czy
algorytm automatycznego procesu wyznaczania w/w krzywej formuluje te warto$ci
prawidtowo dla obrazu CBCT czy moze jako$¢ w/w badania jest zbyt niska, by prawidtowo

Jja wyznaczy¢.

Przeprowadzone przeze mnie badania wykazaly, Zze zmiana objgtosci organdow
krytycznych spowodowata rowniez zmiang dawki jaka otrzyma pewna obj¢to$¢ narzadu.
Najistotniejsze rdéznice w obszarze niskich dawek zostaly zauwazone dla wariantow

planow ze zmiang wypelnienia pgcherza, w zwigzku z tym nasuwa si¢ wniosek, iz zmiana
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wypehienia pgcherza moczowego ma wieksze znaczenie z puntu widzenia dostarczenia

prawidlowej dawki niz zmiana wypelnienia odbytnicy.

Przeprowadzenie dozymetrycznej weryfikacji fluencji dawki pochodzacej
z przygotowanych plandw leczenia byta mozliwa dzigki detektorom MatriXX oraz EPID
(oprogramowanie EPIbeam), a takze weryfikacja in-vivo przy uzyciu oprogramowania

EPIgray.

Na podstawie przeprowadzonych przeze mnie badan stworzylam i zaproponowatam
metodologie alternatywnej procedury adaptacyjnej radioterapii w nowotworach miednicy
osiggajac cel glowny niniejszej pracy; cele posrednie zostaly rowniez zrealizowane.
Przeprowadzone przeze mnie badania otwieraja nowe perspektywy badawcze
wykorzystujace zastosowanie tradycyjnej linii terapeutycznej w procesie adaptacji planu

leczenia radioterapii, z wykorzystaniem badania obrazowego CBCT.

Ciekawym odkryciem okazal si¢ materiat - kopolimer EVA - wykorzystany do
wypetnienia fantomu. Wykazal on wysoka odpornos¢ na potencjalng degradacje¢ pod
wplywem wysokich dawek promieniowania X (brak wykazanych wolnych rodnikow
w badaniu EPR) co stawia go potencjalnie doskonatym materiatem do wytwarzania
fantoméw dozymetrycznych o ekwiwalencie gestosci elektronowej zblizonym do tkanki

ludzkie;.
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