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Abstrakt

Tématem diplomové prace je problematika dodani pfedepsané davky do ozafovaného
loziska zejména v piipadech, kdy nemizeme ozafované lozisko pfimo sledovat. Celd prace je
rozdélena do nékolika ¢asti. Je rozebrana problematika radioterapie obecné, dalsi ¢ast se jiz tzce
zabyva pfistrojem CyberKnife v¢etné jeho komponent. Nasleduje rozbor problematiky pohyblivych
cil, postup ptipravy a provedeni méfeni v€etné implementace a rozboru vysledkd.

Pro ozatovani plicnich lozZisek nabizi systém CyberKnife specifické metody pro sledovani
cile. V ptipadech, kdy nemizeme vyuzit zddnou z metod sledovani pohyblivého cile, pfistupujeme
k sledovani polohy pacienta pomoci patetnich struktur a ozafovany objem zahrnuje celou oblast
rozsahti pohybti loziska tzv. ITV. Je sledovana jen poloha pacienta podle struktur patete.

Cilem prace je ovetit presnost dodani predepsané davky do ozafovaného objemu ITV za

pouziti soucasnych metod planovani.

Klicova slova

Radiochirurgie, pohyblivy cil, stereotakticka celotélova radioterapie, vnitini cilovy objem,
CyberKnife



Abstract

The topic of my thesis is the delivery of the prescribed dose to an irradiated target
especially when the target itself cannot be tracked directly. The whole thesis is divided into several
parts. General principles of radiation therapy are described; next part focuses on the robotic linear
accelerator CyberKnife and its components. Analysis of the problems of moving targets, the
process of preparation and implementation of measurements including the implementation and
analysis of results follows.

For lung cancer treatments CyberKnife system offers a specific methods for target tracking.
In cases when we can’t use any tracking method for moving targets, we track the patient position
using spine structures. The irradiated volume which includes the whole area of target range of
movements is called ITV.

The aim of the thesis is to verify the accuracy of prescribed dose delivery to the internal

target volume (ITV) using current methods of treatment planning.
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Seznam zKkratek

AS,AL anterior superior, anterior left

CT computed tomography

DRR digital reconstructed radiograph

DVH dose volume histogram

FDA food and drug administration

FOIB Fiber Optic Interface Box (bezdratovy modul Synchrony)
GTV gross target volume

ITV internal target volume

LET linear energy transfer

MeV mega elektronvolt

MMLC micro multileaf collimator

MR magneticka rezonance

MU monitor unit

OCI optimalizace konformity

0CO optimalizace pokryti (coverage)

OER oxygen enhancement ratio

OHI optimalizace homogenity

OK ohnisko ktze (vzdalenost [cm] )

OMA optimalizace maximalni davky

OME optimalizace stfedni davky

OMI optimalizace minimalni davky

OMU optimalizace monitorovacich jednotek

PDD percentage depth dose (procentualni hloubkova davka)
PET pozitronova emisni tomografie

PTV planned target volume (planovany cilovy objem)

RBE relative biological effectivenes (relativni biologicka ucinnost)
SAD source axis distance (vzdalenost zdroj osa)

SBRT stereotactic body radiotherapy

SSD source skin distance (vzdalenost zdroj kiize)

SUJB Statni urad pro jadernou bezpecnost

VMAT Volumetric Modulated Arc Therapy
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1 Uvod

Nauka o nadorech se nazyva onkologie. Kromé diagnostiky a 1é¢by nadorii zahrnuje také
zkoumani pfi¢in vzniku rakoviny. Nedilnou soucéasti péfe o onkologického pacienta je
radioterapie. V soucasné dobé¢ je ptiblizné polovina pacientli 1é€ena radioterapii, kterd je soucasti
primarni 1écby, nebo 1écbou paliativni, ¢i pii recidivach. Lécba miize byt bud’ samostatna kurativni,
kdy se 1é¢i makroskopicky tumor, nebo adjuvantni pooperacni pro redukci rizika lokoregionalni
recidivy, anebo paliativni ke zmirnéni obtizi pacienta u inkurabilniho onemocnéni.

Radioterapii planujeme podle zdméru jako radikalni, to je aplikace davky, kterd vede ke
znieni veSkeré nadorové tkané€. Tato davka, letalni davka, se Casto blizi k maximalni snesitelné
tkanové davce. Ozafovaci podminky musi byt vzdy optimalni, jelikoz po neuspéchu radikalniho
ozafeni vétSinou neexistuji zadné opravné ozatrovaci prostiedky. Paliativni radioterapie, to je
aplikace davky, ktera vede ke zmirnéni potizi. Davky jsou tedy voleny tak, aby se stav pacienta
nezhorsil a nedochazelo k postradiaénim zménam.

Utinek 16¢by radioterapii zavisi na mnoZstvi aplikované davky, zde je ovSem limitujicim
faktorem tolerance zdravych tkani k zafeni v okoli ozafovaného loziska. Diky této toleranci se
mohou projevit komplikace jiz béhem 1éCby, nebo az po urCité dob¢ jako pozdni uGcinky. Tyto
komplikace mohou ptetrvat az do konce zivota nemocného. U kazdého pacienta, kterému byla
aplikovana kurativni davka je uréitd pravdépodobnost, ze nezadouci projevy nastanou. Proto je
dnes jednim z cilti rozvoje radioterapie dostat vysoké davky do nadorového loziska co nejpiesnéji,
a zarovei co nejvice Setfit okolni zdravou tkan. Jednou z mozZnosti je stereotaktickd radiochirurgie.

Systém CyberKnife umoziuje dodat letalni davku do ozafovaného loZiska velice pfesné i
v jedné frakci. Unikdtni systém kontroly ozafovaného objemu béhem ozafovani umoziuje velice
ptesné ozafit také pohybliva loziska, a tak zmenSit planovany cilovy objem na minimum.
V nékterych piipadech vSak systémy sledovani cile nemiizeme efektivn€ vyuzit a nabizi se otazka,

jak ptesné je pak davka dodéna.
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2 Radioterapie

Radioterapie se v dneSni dobé provadi predevsim zafenim gama - fotony a urychlenymi
elektrony. Dostupné jsou také nové zdroje zateni, které maji lepsi davkovou distribuci a umoziuji
vice Setfit zdravé tkané v okoli ozafovaného loziska.

Lécba ionizujicim zafenim patii k nejmladSim obortim v 1ékatstvi [3]. Souvisi s objevenim
paprskit X Conradem Roentgenem v roce 1895. Jiz v roce 1896 byla zaznamenéna prvni aplikace
paprski k vyléceni nadoru. V roce 1898 bylo objeveno gama zafeni radia 226 manzely Curiovymi,
které se také brzy aplikovalo k 1écbé rakoviny. Na tyto zacatky radioterapie bylo pohlizeno
vétSinou jako na paliativni 1écbu. K ozatovani byly indikovany ptipady, kdy jiz nebyla mozna
operace, a ozafeni prineslo pacientim tulevu od obtizi. Pocatky radioterapie jsou charakteristické
nedokonalym piistrojovym vybavenim. Uspdch piinesla kontaktni rentgenova terapie,
problematické vSak bylo dodat dostate¢nou davku do lozZisek v hloubce. Pozvolnym vyvojem pies
pouzivani superrentgenové terapie (1MeV) doslo aZ k zavedeni vysokoenergetickych kobaltovych
ozatrovacl, kterymi jiz bylo mozno aplikovat dostate¢né davky i do hloubé&ji uloZzenych lozisek.
Vyvoj radioterapie se velice urychlil az v poslednich desetiletich 20. stoleti. Obrovskym pokrokem
byl ptichod linearnich urychlovaci a modernich planovacich systému, které umoziu;ji trojrozmérné
modelovani rozlozeni davky [3]. Spolu s témito technologiemi se zdokonaluji také zobrazovaci
metody, které se vyuzivaji pied 1é¢bou a béhem 1é¢by, pro zaméfeni ozafované oblasti. Rovnéz v

24

radioizotopy.

2.1 Brachyterapie

Brachyterapie je léCebna metoda, kterd vyuzivd primého kontaktu zafice s cilovym
objemem. Jde o ozéfeni zvelmi kratké vzdalenosti, kdy se zafi¢ zavadi pfimo do tumoru
(intersticialni brachyterapie), nebo do dutin, vnichz se tumor nachazi (intraluminalni
brachyterapie) anebo se zafi¢ pokldda na povrch téla ¢i organu (muldz). Zésadni vyhodou
brachyterapie oproti zevni radioterapii je prudky spad davky. Tedy pfi spravné definici cilového
objemu je mozné velmi efektivné ozéfit tumor a zaroven maximaln¢ Setfit kritické organy.
Potiebujeme zde vhodny radioizotop, ktery musi byt co nejmensi s vysokou mérnou aktivitou a
vhodnou energii zafeni. Nemén¢ dulezita je i jeho cenova dostupnost.

Radioizotopy mohou byt uzaviené, kdy jsou uzaviené v neaktivhim pouzdru a za
ptedpokladanych podminek uzivani se zachovava tésnost a nezavadnost z hlediska povrchové

kontaminace. Oteviené zafice jsou pak ty, které podminky uzavienych zafi¢t nespliu;ji.
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““““““ ""2[r. M vhodnou energii zateni a

vysokou mérnou aktivitu pii velikosti jen 2x Ilmm. Vzhledem k polocasu rozpadu (T), ktery je 74,5
dnti je nezbytna jeho pom&mé ¢astd vyména. Z toho plyne jedina nevyhoda pouzivani '*Ir a to

jeho cenova narocnost.

2.1.1 Rozdéleni brachyterapie

Brachyterapie mize byt docasnd, kdy se zdroj zavede na dané misto a po ozafeni se
odstrani. Druhou moznosti, avSak ne velice Castou, je permanentni brachyterapie, kdy radioizotop
zustava v téle do uplného vyzareni. Brachyterapie se také kombinuje s teleterapii, kdy se po ozateni
primarniho nadoru, ozafuji teleterapii spadové mizni uzliny. Toto je pak brachyterapie

kombinovana.

Podle umisténi zdroje se da brachyterapie dale rozdélit na:
Intersticialni- zdroj je pfimo v oblasti ozafovani

napfi. nadory prostaty, prsu, hlavy a krku
Kontaktni- zdroj zafeni je v tésné blizkosti ozafované oblasti

napf. na povrchu klize u primarnich a metastatickych nadort kiize
Intraluminalni-  zafi¢ se zavadi do mist s prusvitem

napf. jicen, zlu¢ové cesty, kone¢nik, prudusky u karcinomu plic
Intracavitarni-  zafi¢ se zavadi do pfirozenych télnich dutin

napfi. nadory nosohltanu, d€lozniho ¢ipku, pochvy

Endovaskularni- aplikace do cév

Rozdéleni brachyterapie podle zptisobu aplikace:
Aplikace metabolickou cestou-

Vyuziva se afinita radioizotopu k uréité tkani. Napt. ' je vychytavan ititnou Zlazou a tak
je vhodny jak v diagnostice, tak i v 1é¢b¢ zhoubného nadoru s§titné zlazy. Jedna se o otevieny zafic.
Mikromechanicka aplikace-

Z aplikaci tohoto druhu ma dnes vyznam jen intraserozni aplikace, kdy se radioizotop
(napt.'”*Au, *Itrium) zavadi do piislusnych dutin pfi rozsevu nadoru. Jedna se opét o otevieny
zafic.

Dalsi rozdéleni se tyka zari¢u uzavienych. Pro aplikaci zdroje je dnes velice dulezita

afterloadingova technika. Pacientovi je nejdiive zaveden neaktivni aplikator na ur¢ené misto, zdroj

zafeni se béhem pripravy 1é€by nachazi ve stinéném kontejneru. Poté pacient zlstane v mistnosti
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sam a pomoci vodicl se na stanovenou dobu zavadi vlastni zafi¢, ktery se po skonceni expozice
automaticky vraci zpét do stinéného boxu. Tato metoda podstatné zpiesiiuje terapeuticky efekt a

vyrazng sniZuje radiacni zatéz pracovniku.

Rozdé€leni podle davkového prikonu:
LDR (low dose rate)- aplikace nizkého pocta frakei, ale doba jednotlivé aplikace je velice dlouha
(hodiny). Ve vysledku dodame velkou davku za celkovy kratky cas.
- davkovy ptikon 0,2 - 2Gy/hod
HDR (high dose rate)- aplikace vysoké jednotlivé davky pti veétSim poctd frakci nez u LDR
brachyterapie. Vyslednd davka je niz§i za celkovy dlouhy cas. HDR
brachyterapie se provadi ambulantné, coz pfinasi vét§i komfort pro
pacienta.

- davkovy ptikon > 12Gy/hod.

2.1.2 Vyhody brachyterapie

V idealnim ptfipad¢ se da Ucinnd davka omezit na nadorové lozisko s relativné vysokou
objemovou davkou v nadorovém lozisku a s nizkou celkovou integralni davkou. Je mozno dodat
vysoké davky zateni do loziska pfi minimalnich vedlejs$ich nezadoucich uc¢incich. Ozatfeni provést

v kratké dobé s malym poctem frakei.

2.1.3 Nevyhody brachyterapie
Béhem celého vykonu musi pacient zlstat na 1Gzku a jeho pohyb je tedy limitovan. U
nekterych typt aplikaci je zapottebi chirurgicky vykon. K tomu je nutnosti asepticky sal a

pfitomnost anesteziologa.

2.2 Teleterapie
Také v teleterapii vyuzivame biologickych G¢inkl zafeni k 1écbé. K ozafeni se pouziva
brzdné zareni X, zafeni y a také zafeni korpuskularni, coz jsou urychlené Castice, jako jsou napf.

elektrony, protony.

2.2.1 Rentgenova terapie
Ozatuje se zafenim X. Prvni skutecné vyléceni rakoviny radiem prokazalo, Ze ionizujicim
zafenim lze 1é¢it rakovinu. Odtud plynula napodobit terapii radiem za pomoci paprski X. Tato

snaha dala za vznik kontaktni rentgenové terapii. Postupné se zvySovala energie zafeni, vzdalenost
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ohnisko-ktize (OK) a filtrace svazku pro moznost ozatreni lozisek v hloubce. Zdrojem brzdného
zafeni X je sklenéna trubice s vysokym vakuem (rentgenka). Na jednom konci rentgenky je katoda
(zaporna elektroda) a na druhém anoda (kladna elektroda). Na elektrody je napojeno vysoké napéti.
Zhavena katoda emituje elektrony, které jsou piitahovany k anodé, piicemz jsou silnym
elektrickym polem urychlovany na energii danou vysokym napétim. Po dopadu na anodu se
elektrony prudce zabrzdi, pfiCemz cast jejich kinetické energie se pfeméni na brzdné
elektromagnetické zafeni X, které vyléta z trubice ven [3].

Tzv. hrani¢ni X terapie pracuje s napétim do 20 kV. Rentgenové paprsky jsou na hranici
ultrafialového zafeni. Hloubkova davka v Imm (tloustka epidermis) je pfiblizné jen 17%
povrchové davky. Pouziva se u piisné povrchovych nadort. Vyjimecné se pouziva tzv. Bucky-

lampa k 1é¢bé prekancerdzniho stavu- lentigo maligna, z kterého vznika maligni melanom [1].

2.2.1.1 Kontaktni radioterapie

Pouzivané zateni je mekké s napétim kolem 40 - 100 kV. Ozafuje se s malou vzdalenosti
OK a to do 5 cm, pomoci tubusii. Zafeni je po dvou centimetrech prakticky kompletné absorbovano
v me&kké tkani. Kontaktni radioterapie se vyuziva u koznich nadori, ale také u slizni¢nich pokud je
to technicky proveditelné. Ptistroj pro kontaktni radioterapii se nazyva Chaoulova lampa. Velice
dalezité je dodrzovat bezpeCnostni lem, protoze na okrajich ozafovaného pole vymezeného

tubusem je jiz pouze 50% izodoza.

2.2.1.2 Polohloubkova terapie
Ozatovani z kratké vzdalenosti, kdy je OK do 25 cm. K tomuto typu terapie slouzi RTG
ozatovaci pfistroje do 140 kV, ¢i starsi cesiové ozafovace. Aplikuje se na oblasti do 5 cm pod

povrchem.

2.2.1.3 Hloubkova terapie- ortovoltazni

Pouziva se zateni X produkované pfi napéti 160 - 400kV. Nejcastéji pouzivand vzdalenost
OK je 40-50 cm a filtrace svazku 0,5 mm - 5 mm Cu. Polovrstva je 0,8 mm-5 mm Cu (polovrstva
je takova tloustka vrstvy stiniciho materialu, kterd snizi intenzitu daného zatfeni na polovinu).
V praxi dostaneme kombinaci riznych napéti na rentgence a pouzivanim raznych filtrd, rGznou
kvalitu zafeni s riznou homogenitou. V pocatcich radioterapie byla obrovsky problém tolerance
kize, jako kritického organu, k zateni. Proto postupem ¢asu doslo k vyuzivani technik vice poli.

Ackoliv se témito technikami podafilo dosahnout dostacujici davky v lozZisku, problémem zlstala
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rozdilnd absorpce zafeni v ruznych tkanich. Tento druh terapie se dnes vyuziva prevaziné
k paliativnimu ozafovani, hlavné u kostnich metastaz (analgeticky ucinek).

Jedna z vyhod ortovoltazni terapie je, ze zménou kV, vzdalenosti OK a filtrace miiZzeme
zmenit kvalitu zafeni a tkanovou polohloubku. Diky tomu mizeme jednim pfistrojem provadeét
povrchovou, polohloubkovou a hloubkovou RTG terapii. K vykryti nepravidelnych poli staci
olovnatd guma. Celkové pofizovaci naklady, v€etné ozatovny, jsou nizké.

Mezi zékladni nevyhody patii fakt, Ze u hloubé&ji uloZzenych nddort je tieba pouzit slozité
ozafovaci techniky, kviili nedostate¢né hloubkové davce. Cim vice je ozafovaci technika slozita,
tim spiSe miize dojit k chybé. Rozsahla nadorova loziska nelze ozatit pomoci slozitych ozafovacich
technik a jednodussi techniky ndm nezajisti dostatecnou davku v cilovém lozisku. Pfi vypoctu
rozlozeni loziskové davky jsme zatizeni rozdilnou absorpci zafeni v riznych tkanich. Diky tomu
jsou velice problématické oblasti napt. nadory hlavy a krku ¢i malé panve. Provozni néklady jsou

vy$§i nez napt. u malych izotopovych ozatovact.

2.2.2 Megavoltazni (megavoltova) terapie

Je to terapie vysokoenergetickym zarenim. Patii zde zafeni X z urychlovact s energii nad 1
MeV, zéfeni vy s energii nad 1 MeV (véetné *'Cs s energii 0,661 MeV) a zaieni B, tedy urychlené
elektrony o energii nad 6 MeV.

Rozdil mezi zatenim X (brzdnym) a zafenim vy je pouze v misté jejich vzniku. Paprsky X
vznikaji po narazu a nasledném zabrzdéni elektrontt o jadra hmoty. Gama zafeni vznika
vnitrojadernou pfeménou prvku.

Dnesni terapie pokryva pasmo energii zafeni od 1 MeV do 70 MeV, pficemz v klinické
praxi se vyuziva do 25 MeV. Pokud hovoiime o energii brzdné¢ho zateni MeV, jedna se o
maximalni energii fotonu ve svazku. VetSinou ma nejveétsi pocet fotond energii polovicni!

Vysokoenergetické zafeni mé n€kolik charakteristickych vlastnosti:

* nizkou povrchovou davku

* vysokou procentudlni hloubkovou davku

* zvySenou toleranci tkani

» mensi rozdil absorpce v riiznych tkanich

» mens$i integralni davku

* nedochazi ke zméné kvality zareni pfi pouziti klinovych a kompenzacnich filtrti
» men$i zavislost hloubkové davky na velikosti pole

* polostin
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* Nizka povrchova davka

Davku zafeni tvoii ionizace, ktera je zplsobend sekundarnimi elektrony. U megavoltové
terapie maji sekundarni elektrony, diky své velké energii, pfevazné smér primarniho svazku.
Béhem prichodu zateni tkanémi, pribyva sekundarnich elektront a tedy narista ionizace. Hloubka
maximélni davky zavisi na velikosti energie. Cim vé&tsi bude energie, tim vétsi bude hloubka. Se
zvétsujicim se polem se hloubka maximalni davky zmensuje. Aby byla povrchovd déavka co
nejmensi, nesmi byt ve svazku nezddouci sekundérni zfeni z kolimacniho systému. Toto mekké
zafeni se absorbuje praveé na povrchu a tésné pod nim. Fakt, Ze u megavoltové terapie neni max.
davka na povrchu se nazyva build - up effect. Je to efekt Settici ktizi- skin sparing effect.

V praxi je maximum davky v ozafovaném objemu diky nezadouciho sekundarniho zatreni

blize povrchu. Viz tabulka 2.1.

Tab. 2.1- Vztah energie zafeni a hloubky maximalni davky

Energie zafeni (MeV) | Hloubka max. davky (cm)

u 1 MeV méné nez 0,2 cm
Co a2 MeV 0,4 cm

4 MeV 1 cm

8 MeV 2 cm

15 MeV 3cm

20-24 MeV 4 cm

30 MeV 5cm

( Zameénik, 1983, str. 237.), [1]

Tyto hodnoty jsou pfiblizné, protoze zalezi také na OK, velikosti pole, kolima¢nim

systému a jeho vzdalenosti od ozafovaného povrchu.

* Vysoka procentualni hloubkova davka

Na hloubkové davce se podili jak sekundarni slozka, tak primamni slozka, diky velké
energii (u RTG terapie se podili hlavné sekundéarni). Pokud zvétSime vzdalenost OK, zvétsi se také
procentualni hloubkova davka, ale jen v ¢asti zplisobené primarnim zatfenim. Podil sekundarniho
zafeni na procentualni hloubkové davce se s OK neméni, proto ji nemizeme dobfe meénit u

konven¢ni rentgenové terapie. Zvysuje se také davka vystupni.
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* Zvysena tolerance tkani

Je zptisobena nizsi absorpci fotonového zafeni. U RTG terapie dochazi k fotoefektu (foton
preda energii elektronu, ktery ionizuje a klesa pocet fotontt). U megavoltazni terapie dochazi spise
k Comptonovu rozptylu, kdy pocet fotonid neklesa, klesa jen jejich energie, kterou predavaji

elektontim.

* Mensi rozdil absorpce v riznych tkanich

Od energie 0,6 MeV se vytraci rozdil absorpce jednotlivych tkani, a velmi malo se 1isi, az
do energie 20 MeV. Pti hloubkové RTG terapii dochéazelo pii ozatrovani lozisek v blizkosti kosti ¢i
chrupavky k jejich poskozeni (ostitida, chondroradionekréza). Navic dochazelo u RTG terapie
k poklesu davky za kosti a tedy moznému poddavkovani nadoru, pfi ozafovani objemti za kosti.
Rozdilna absorpce v tkanich také ztézovala vypracovani rozlozeni izodoz.

Jedina plicni tkan ma mensi absorpci jak pro RTG zafeni v rentgenové terapii tak pro
vysokoenergetické zareni. Pokud tedy ozatujeme nador v plicni tkani, absorbovana davka zavisi na
tloust’ce vrstvy plicni tkané pred loziskem, na vzduSnosti plicni tkané, na velikosti pole a na

vzdalenosti loziska od vrstvy inhomogenity plicni tkan¢.

* Mensi integralni davka

Integralni davka je celkova absorbovana energie. Vyjadiuje se vJ (Gy . kg). Idealni
distribuce davky je takova, kdy dodame do loziska dostate¢nou nadorovou letalni davku, ale
celkova integralni davka je minimalni. Diky velké energii megavoltové terapie 1ze pouzit k ozateni

hlubokého objektu mensi pocet poli a tedy ozarit mensi pocet zdravych tkani.

* Efektivnéjsi vyuziti vykryvacich bloku a filtra
Tvarovani pole je mnohem jednodu$si. Diky malému bo¢nimu rozptylu dochazi
k efektivnéjsimu a ostfej§imu vykryti. Nedochazi k vyrazné filtraci zafeni a zmén€ jeho kvality

jako u RTG hloubkové terapie.

* Mensi zavislost hloubkové davky na velikosti pole
U megavoltové terapie je podil primarniho zatfeni na hloubkové davce vyssi a bocni rozptyl
maly, diky tomu je mensi zavislost procentudlni hloubkové davky na velikosti pole nez je tomu

RTG terapie.
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* Polostin

Je to oblast na okraji svazku zareni, kde se davkovy piikon méni v zavislosti na vzdalenosti
centralniho paprsku. Sitka polostinu zavisi na velikosti zdroje a velikosti OK. Cim mensi je zdroj,
tim mensi je i polostin. Cim vétsi je OK, tim je mensi polostin. Sitku polostinu ovliviiuje také

konstrukce ozafovace.

2.3 Zdroje vysokoenergetického zaieni

Pouziti vysokoenergetického zareni k 1é€bé zhoubnych nadorti, znamenalo obrovsky posun
kuptedu v celé radioterapii. Vyhody jsou zdsadni. Do cilového objemu je mozné dostat dostatecné
vysokou davku, maximalni ddvka neni na povrchu a dochazi tak k efektivnimu Setteni ktize. Také

technika ozafovani se mohla zjednodusit.

2.3.1 Izotopové ozatovace
* Malé radioizotopové ozatovace

V jejich indikaéni oblasti se dnes jiz pouzivaji elektronové zatizeni.

* Stfedni radioizotopové ozafovace
Nejsou prili§ ¢asté. Nahrazuji pristroje pro hloubkovou RTG terapii. Obsahuji radionuklid

1 v .7 . / e s e ’ ¥ o
Cs. Pouzivaji se pro polohloubkovou terapii, nenadorovou terapii a paliativni ozafovani.

* Velké radioizotopové ozarovace

Jako zdroj zafeni se pouziva radioaktivni kobalt “’Co. Jeho energie je 1,17 MeV a 1,33
MeV, tedy stfedni energie 1,25 MeV. Velikost ozatovaciho pole je obvykle do 40 x 40 cm. Vysoka
specificka aktivita ndm umoznuje sestrojit zdroj velky 2 x 2 cm, ktery dosahne davkového ptikonu
150 cGy za 1 minutu pii OK 80 cm. Tkanova polovrstva je piiblizn€ 10 cm a polovrstva olova je

11 cm.

2.3.2 Urychlovace

Funkce urychlovact spociva v urychlovani castic vysokofrekvenénimi
elektromagnetickymi vlnami s vysokou energii v linearni trubici. Urychlenych castic se pak
vyuziva v 1é€bé zhoubnych nadorl ptimo (napf. elektrony), nebo se vyuziva brzdné zareni, které
vznikd po nepruzné srazce Castic s materidlem brzdného terciku. Pro radioterapeutické ucely se
rozd¢luji na malé (4 — 6 MeV) a velké (18 — 35 MeV). Velké urychlovace jsou také typu D- dual,

kdy mame moznost volby dvou pasem fotonového zafeni (napt. 6 a 25 MeV). Narozdil od
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kobaltovych ozatovaci maji linearni urychlovace ostry svazek zafeni (bez polostinu), moznost
ruznych energii elektronového svazku, moznost vyssich energii fotonového zafeni a vysoky

davkovy ptikon.

* Vysokofrekven¢ni urychlovaé

Dosahuje energie 1 az 2 MeV, nyni ma jen historicky vyznam.

* Vysokofrekvencni linearni urychlovac s nosnou vinou

Céstice jsou urychlovany ve vlnovodu postupujicim elektrickym polem. Po vypusténi
Castic zinjektoru (elektronové délo) do vInovodu se emitované Ccastice setkavaji
s elektromagnetickou vlnou. Pokud je rychlost castice stejnd jako rychlost viny, ¢astice bude stale

ve stejné poloze vzhledem k vIng, a tak bude také trvale pod vlivem urychlujiciho pole.

* Vysokofrekvenéni linearni urychlovac se stojatou vinou
U tohoto typu urychlovaci projde vysokofrekvencni vina po urychlovaci draze a na jejim
konci se odrazi zpét. Superpozici téchto vin vznika vina stojaté, ktera urychluje elektrony. Tento

typ urychlova¢i ma krats$i urychlovaci vedeni nez urychlovace s nosnou vinou, ale jsou technicky

vvvvvv

* Mikrotron

Muzeme se také setkat snazvem elektronovy cyklotron. Elektrony se pohybuji ve
spiralovych drahach, které se stykaji bodu, kde je umistén rezonator. Po kazdém pruletu
rezonatorem dochazi k urychleni elektront a jejich draha postupné nartsta, jelikoz se zvetSuje
polomér kruznice, po které se pohybuji. Z mikrotronu miizeme svazek zatfeni vést vinovody do

velké vzdalenosti a brzdné zareni dostaneme po dopadu svazku na wolframovy terc.

* Betatron

V betatronu probiha urychleni elektronli zménami magnetického pole na kruhové draze.
Vysoce vakuovana trubice méa Zhavenou katodu, ktera je mezi poli stfidavych magnett. Elektrony
jsou zachyceny a soustfedény na kruhovou drahu a postupné¢ urychlovany. Na konci své drahy jsou
vyvedeny ven bud’ jako urychlené elektrony nebo jsou zabrzdény a vznika brzdné zateni. Betatrony
byly nahrazeny postupné linearnimi urychlovaci. Byly tzv. lehké s energiemi 4 — 18 MeV a tézké,

které dosahovaly az 40 MeV.
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* Cyklotron

Kladné ¢astice jsou urychlovany na spiralové draze v mezerach mezi elektrodami- duanty.
Magnetické pole zplisobuje zakfiveni drahy castice, ktera v duantu opisuje pulkruh. S rychlosti se
zvétsuje polomér orbity ¢astic az ke stén¢ duantu, kde dopadaji na ter¢ik nebo mohou byt vyvedeny

na ter¢ik vnéjsi [29].

* Synchrotron
Urychluje elektrony ¢i protony na velice vysoké energie. Pracuje jako kombinace betatronu

a cyklotronu.

2.4 Soucasné metody ozarovani

Dnes se v radioterapii miiZzeme nejcastéji setkat se zafenim fotonovym (gama a X) a
zafenim elektronovym.

Fotonové zafeni je zareni, které obsahuje kvantum energie, které je schopné vyrazit
elektron z atomu, se kterym se setkd. Tento elektron postupné ztraci svou kinetickou energii
dal§imi ionizacemi. Je produkované radioisotopovymi ozatovaci (*’Cs, “°Co) nebo vznika jako
zateni brzdné po zabrzdéni elektronu, které byly nejprve urychleny v linearnim urychlovaéi. Tvrdé
zafeni gama nam diky mens$i absorpci umozinuje dostat urCenou davku do hloubgji ulozeného
loziska. Pro formovani svazku se pouzivaji kliny a clony, rizné filtry se pouZzivaji pro ovlivnéni
energetického spektra [7].

15 MeV. Ozatovani elektrony je vhodné u lozisek na povrchu téla nebo pod povrchem (mén¢ nez 5
cm). Dosah elektronii ve tkani neni tak velky jak se pfedpokladalo. Orientacné je dosah elektronti
ve tkani v cm polovinou pouzité energie v MeV. Terapeuticky dosah v cm je tfetinou pouZzité
energie (12 MeV pouzijeme k ozafeni do 4 cm). Je to zafeni korpuskularni a tedy ionizuje ptimo,
nebo vyrazi jaderné Castice, nebo se na konci své drahy ,,rozpada” v Castice, které také ionizuji.
Elektrony ztraci svou energii nepruznymi srazkami s jadry (vznik brzdného zafeni), nebo
nepruznymi srazkami s elektrony obalu (ionizace a excitace). Dale pruznymi srazkami s jadry ¢i
elektrony obalu. Efekt Setfeni kiize je zde méné patrny nez napt. u kobaltového ozafovace. Cim
vice pak zvétSime pole nebo energii, tim je i povrchova davka vétsi. VEtsina 1écby elektrony se
provadi ozafovanim z jednoho pole, protoze se nejcastéji jednd o rovnou a homogenni oblast. Pii
ozarovani nehomogenit (kosti, plice) se planuje na 80 % izodozu. Na hranach nehomogenit dochazi

ke vzniku horkych mist, kde je az 120 % izodoza a maze dojit k poskozeni. Casto se kombinuje
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s fotonovym zafenim bud’ jako dosyceni rezidualniho nadoru elektrony, nebo naopak ozareni

elektrony se doplni vysokoenergetickym zatenim kvuli sniZeni zatizeni ozafovaného povrchu [7].

2.4.1 Problematika souc¢asnych metod

V soucasné dobé& se podaii vylécit 20 - 25% pacientli s nddorovym onemocnénim. Tim se
rozumi pétileté obdobi bez ptiznakli nemoci. Z toho polovina za pomoci chirurgickych metod, 45%
radioterapii a 5% chemoterapii. Podil uspésné 1écby se u radioterapie postupné zvétSuje a to zvIaste
diky novym radioterapeutickym metodam a dokonalejSimu pfistrojovému vybaveni [7].

Cilem radioterapie je zniCeni nadorového loziska a zaroveii co nejmensi poskozeni
okolnich zdravych tkani. Do cilové oblasti je tfeba zavést dostatecné vysokou davku zafeni (pro
nadorové buiky letdlni - tumorocidni dévku), ale nemély by byt prekroceny tolerancni davky
okolnich zdravych tkani, jejich? ozafeni se prakticky nelze vyhnout. Ukolem radioterapie v
klinické praxi je najit optimalni kompromis mezi t€émito dvéma protichidnymi pozadavky.

Miru ozafeni okolnich tkdni miizeme podstatné snizit pfi ozafovani tumor6zniho loziska
z vice sméru. Linearni urychlovace pro konvencni terapii umoziuji rotaci ozarovaci hlavice 360°
kolem pacienta. Radia¢ni zatizeni se tak vztahuje na vétsi oblast a klesa Sance na pirekrocCeni
toleranCnich davek kritickych organid. Ozafeni okolni tkané je mensi také diky frakcionaci. Pii
frakcionaci sice musime aplikovat vys$si celkovou davku nez pii jednorazovém ozafeni, ale celkova
davka je rozdélena do vétsiho poctu jednotlivych malych davek, které jsou aplikovany denné.

Pti ozafovani je dilezita pfesnost, a to co nejpresnéji lokalizovat cilovy objem a nasledné
do n¢&j co nejpresnéji vpravit potfebnou davku. K dosazeni lepsi homogenity ozafeni nadort se do
svazku zareni vkladaji rizné filtry, clony ¢i kolimatory vymezujici velikost pole. Pokud jsou clony
rozdéleny na samostatné segmenty, vznikd mnoholamelovy kolimator. Ozafuje se z mnoha smért a
pozice lamel kolimatoru se méni. Ke zméné¢ pozice lamel dochézi v kazdém ozatrovacim poli i
nekolikrat (u metody Step and Shoot) nebo se méni neustile béhem ozafovani, pokud ozafeni
probihd v jedné rotaci kolem pacienta (napt. Rapid Arc). Intenzita svazku je modulovana a tim i
davky vjednotlivych castech ozafované¢ho objemu. Dosahneme tak lepsiho rozlozeni davky.
Metoda se nazyva IMRT (Intensity Modulated Radio Therapy) - radioterapie s modulovanou
intenzitou svazku. Jest¢ dokonalejsi je metoda IGRT (Image-Guided RadioTherapy) - radioterapie
fizend obrazem. Zde dochazi ke kombinaci IMRT se zobrazovaci technikou. Pomoci rentgenky
kontrolujeme polohu pacienta pied ozafenim nebo v jeho pribéhu. IMRT a IGRT ozafovaci
techniky vedou k lepsi selektivité ozareni a jsou soucasti tzv. adaptivni radioterapie [3,4,5]. Proces

je presnéjsi, v cilové tkani je davka vyssi a v okolni zdravé tkani se davka snizuje.
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Problémem ztistavaji nadory v mistech, kde nelze ptipustit poskozeni okolnich struktur.
V téchto pripadech nemlzeme vpravit do nadoru letalni davku a aplikace davky nizsi vede ke
vzniku lokalni recidivy. Jedna se o nadory baze lebni, mozku, patefe, hypofyzy, nadory oblicejové
¢asti hlavy a nékteré nadory oci [4].

U nadort prostaty, rekta, stitné zlazy, ¢ipku délozniho, nitrobfisnich sarkomi a dal$ich je
velikd Sance na vyléceni, ale vyskytuji se u nich casto recidivy. Pravdépodobnost vyléceni by se
zvétsila s moznosti vpraveni vétsi davky do cilového objemu, v ¢em nds vétSinou limituji prave
kritické struktury v okoli lozisek [4].

U téchto problematickych oblasti je dnes mozné vyuzivat nejmodernéjsi metody 1écby jako
je stereotaktické ozafovani nebo hadronova terapie vyuzivajici napt. urychlenych protont ¢i

karbonovych ionta.

2.4.2. Alternativy soucasnych metod

Ackoliv je tento text zamétfen predevsim na ozafovani fotonovym zafenim je na misté
nastinit jakym smérem se radioterapie muze ubirat v pfiStich letech. Jednou zcest je dalsi
zdokonaleni soucasnych metod. Stale dokonalejsi principy fizeni obrazem vedou k lepsi kontrole
ozafované oblasti a jiz v soucasné dobé lze ozafovat se submilimetrovou piesnosti vysokymi
davkami, jako je tomu napf. u stereotaktické celotélové radioterapie (SBRT). Této metodé je
vénovana samostatna ¢ast dale v textu.

Nové moznosti nam v budoucnu mohou pifinést metody ozafovani jinymi svazky.
Jednotlivé druhy zateni 1ze dobte charakterizovat za pomoci LET, RBE a OER.

Biologicky efekt zafeni izce souvisi se ztratou energie na jednotku drahy, tedy s linearnim
ptenosem energie (Linear Energy Transfer). Hodnota LET udava ptfedanou energii ionizujiciho
zateni na jednotce drahy, kterd se spotfebuje na ionizaci a excitaci. Udava se vyjadfen v keV na
draze 1 mikrometr. Cim v&tsi je hodnota LET tim vétsi je hustota ionizaci a excitaci. Mezi hust&
ionizujici druhy zafeni patfi napf. neutrony, piony, Castice a , protony v oblasti Braggova peaku a
tézké ionty. Elektrony a fotony maji hodnoty LET nizkeé [7].

RBE (Relative Biological Effectiveness) je zkratka pro relativni biologickou u¢innost. RBE
uzce souvisi s LET. Stejnd davka zéafeni o rtizné kvalité nebo druhu absorbovand ve stejném
objemu tkan& nezpisobi stejny biologicky efekt. Pomoci RBU vyjadiujeme pomér uéinnosti
jednoho druhu zéfeni k jinému. Referen¢ni hodnotou 1 je obvykle RTG zéfeni o hodnoté 250 keV.

OER (oxygen enhancement ratio) udava kyslikovy efekt. Piitomnost kysliku ve tkanich

brani reparativnim mechanismtiim, vznika vice radikald. Nadorové bunky jsou S$patné zasobeny
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kyslikem a tim je horsi i jejich citlivost k zafeni. Zvysime-li tedy zasobeni kyslikem v nadorové
tkani, dojde ke zvySeni efektu zateni. Tento pomér zvyseni ucinku zafeni je kyslikovy efekt- OER.

Zateni o vysokém LET maji tedy nesporné radiobiologické vyhody. Maji lepsi rozlozeni
hloubkové davky, vyssi RBE a se stoupajicim LET klesa OER, protoZe toto zafeni pfevazné piimo
letdlné¢ poskozuje builku. Nizky OER pfind$i nezavislost na pfitomnosti kysliku, na
radiosenzibilizatorech, na frakcionaci (niz$i celkova aplikovand dévka a tedy i menSi pocet
jednotlivych aplikaci) a také je diky nému méné diferencovan radiobiologicky ucinek v riznych
fazich bunécného cyklu [4].

Jednou z moznosti, kterd se jiz vyuziva v praxi, je ozafovani urychlenymi protony. Hlavni
pfednosti protonové terapie oproti konvenénim metodam je mnohem lepsi davkova distribuce.
Fotony ztraceji svou energii exponencionalng, nejvetsi ¢ast energie je absorbovana blizko pod
povrchem téla a dochazi k ozateni zdravych tkani, kterymi svazek prochazi, coz mnohdy brani
pouziti dostatecné davky ke kontrole nadoru (konven¢nimi metodami). U protond velice zalezi na
jejich energii. Velikost energie ur¢uje hloubku maximalni davky. Protony béhem své drahy télem
postupné ztraceji svou kinetickou energii hlavné elektrickou Coulombovou interakei s elektrony
v atomech latky. Je-li energie pfedana elektronu mala, dochazi k jeho excitaci (vyzdvizeni na vyssi
energetickou hladinu). Poté dojde k deexcitaci, kdy se elektron vrati na svou ptivodni hladinu a
energie se vyzari ve forme fotonu elektromagnetického zateni. Pokud elektron obdrzi dostatek
energie, aby se zcela uvolnil z vazby matefského atomu, dochazi k ionizaci atomu a jeho rozdéleni
na kladny a zaporny iont. Pfi ionizaci a excitaci ztraci proton svou kinetickou energii udélovanim
hybnosti elektronim puasobenim elektrickych Coulombovych sil. Velikost ztraty energie na
jednotku drahy castice, tedy linearni pienos energie (LET), je pfimo umérny elektronové hustoté
latky (ta je dana hustotou p a atomovym cislem Z) a nepiimo umérny Ctverci rychlosti ¢astice.
Linearni ionizaci nazyvame pocet iontovych part vytvorenych na jednotku délky drahy castice. Jak
protony brzdi a klesa jejich rychlost, ioniza¢ni ucinky rostou - pii delSim case pulsobeni
Coulombovské interakce se staci predat vEtSi energie a vytrhnout vice elektront. Tésné pired
zabrzdénim protonu je pfedavana nejvetSi energie tzv. Braggovo maximum (na kiivce to je
Braggiiv peak). Po zabrzdéni je Céstice neutralizovana zachytem elektrond a dal$i ionizace jiz
nepokracuje. Tak davka za Braggovym peakem je v podstaté nulova. Pfiznivé charakteristiky
absorpce u protont vyplyvaji z kladného néboje protont a také z jejich velké hmotnosti, jelikoz je
1835krat vétsi nez hmotnost elektront. Diky velké hmotnosti protonti je také docileno minimalnich
odchylek, tedy minimalniho bo¢ného rozptylu. Toto je vyznamny faktor pfi snizovani nezadoucich
ucinktl terapie a maximalizaci jejiho benefitu. Energie, kterou maji protony pied vstupem do téla,

uréi hloubku priniku zafeni a tedy umisténi Braggova peaku. Bragglv peak je ptili§ uzky k ozatreni
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celého cilového objemu. Rozsifit 1ze dvéma metodami. Pfi pouziti klinovitého ¢i schodovitého
disku dochazi k rozdilnému brzdéni zateni v rdznych mistech. Tak pronikd svazek do riznych
hloubek v tkani. Tato metoda se nazyva metoda pasivniho rozptylu. Mizeme pouzit také vice
svazkll o riznych energiich, jak je tomu u metody aktivniho skenovani cilového objemu. Tak
dochazi k vytvoteni oblasti s uniformni davkou, ktera pokryje celé lozisko. Rozsifena vysledna
oblast se nazyva spread-out Bragg peaks (SOBP). Pti porovnani svazku fotonli o energii 15 MeV,
kterd se pouziva k ozafeni hluboce ulozenych tumord, SOBP dodad vétsi uniformni davku do
loziska, mensi davku do tkani pted loziskem a témét nulovou davku distalné za lozisko [7].

Neutrony jsou jaderné ¢astice s nepatrné vyssi hmotnosti, nez maji protony. Nejsou nositeli
elektrického ndboje. Patii k zafenim s vysokym LET a maji RBU 5 — 10. Terapii neutrony
muizeme rozdélit na terapii rychlymi neutrony a neutronovou zachytovou terapii (NCT - Neutron
Capture Therapy). Rychlé neutrony vznikaji po dopadu urychlenych kladnych castic (protony,
deuterony) na teréik z latky s nizkym atomovym ¢&islem (napi. Be). Cim bude vétsi energie
deuteront ¢i protonti tim bude vétsi energie neutrond a tim bude vétsi hloubka maximalni davky.
Energie 16 MeV odpovida "*’Cs a pii energii 30 MeV odpovidd maximum hloubkové davky “Co.
Vyuziva se velky davkovy ptikon. Terapie rychlymi neutrony se potyka se Spatnou modulaci
svazku (rozptyl do stran) a neni moc vyuzivana, navic je zde $patné rozlozeni hloubkové davky
(maxima podle energii jako u *’Cs,”’Co) [7].

U neutronové zachytové terapie se do nadorového loziska navazi vhodné atomy pomoci
slou¢eniny, ktera se pirednostné vychytava a akumuluje v nadorové tkani. Jadra téchto atomd maji
vysoky uéinny prifez pro zachyt neutrontl. Pouziva se bor (‘°B). Jeho specialni slou¢eniny se
selektivné vychytavaji v bunikach nadorové tkan€, u které je porusend hematoencefalicka bariéra a
do zdravé mozkové tkané se dostavaji jen nepatrné. Takové nadorové lozisko se pak ozaii svazkem
nizkoenergetickych neutronti (s energiemi cca 1eV-10keV), které se pii prichodu tkani dale
zpomaluji (moderuji) na tepelnou energii a jsou pak zachycovany v jadrech boru. Zde dochazi
reakcemi (In + 10B --> 7Li + 4He) k rozpadu jadra boru a emisi jader hélia (alfa ¢astic) a lithia.
Vzniklé alfa Castice a lithiova jadra odnesou zna¢nou energii z reakce, ale maji v tkani dobéh
ptiblizné 10 pm, takze diky tomu je ionizacni energie pfedana prakticky pouze nadorovym bunkdm
bez radiacniho poskozeni okolnich tkani. Tato metoda je experimentaln¢ zkousena u mozkovych
nadori glioblastomli a mozkovych metastaz kozniho melanoblastomu. Neutronova zachytova
terapie je zatim experimentalné zkousena se slibnymi vysledky [29].

Negativni piony (m-mezony) maji vysoky LET a lep$i distribuci davky neZ neutrony.
Vyhodou je, Ze vysoky LET je v hloubce (az u Braggova maxima). RBU ma stfedni hodnotu 1,6 a

je vyssi u Braggova peaku. Negativni piony vznikaji odstfelovanim jader atomu terciku (C, Be
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nebo Ti) elektrony ¢i protony, jejichz energie je nejméné 500 MeV. Vse se odehrava ve velkém
urychlovaci (napt. synchrocyklotronu). Dosah piond o energiich 50-100 MeV v tkani je piiblizné
10-25 cm. Na konci své drahy jsou n-mezony zachyceny v jadrech atomt (ve tkani napft. v jadrech
2C, %0, "N). Po zachyceni v jadfe atomu se reakci s protonem uvolni energie az 140 MeV, ktera
je vetsi nez vazebnd energie a jadro se rozstépi. Napt. u uhliku dochézi k reakci n- + 12C --> 2a +
3n + p, kdy 40 MeV je na piekonani vazebné energie jadra, 70 MeV odnaseji emitované neutrony a
30 MeV se uvolni jako kinetick4 energie fragmentt (o Castic) [29]. Zabrzdénim fragmentl se v
daném misté preda znacné ionizacni energie tedy davka zareni. V Braggove peaku je davka 2,5krat
vy$si nez v plato ¢asti. Diky tomu je integralni davka nizsi. Obrovskou nevyhodou je délka zivota
téchto &astic, kterd je piiblizné 10 s. Tato metoda je naro¢na a extrémné draha, a proto je zatim ve
fazi experimentalniho zkouseni v nékolika nejvétsich svétovych centrech.

Tezké ionty jsou Castice s vysokym LET, kdy maximum davky je v Braggové peaku.
Jejich relativni biologicka ucinnost je zpocatku nizkd a s nartstajici hloubkou se zvySuje k
hodnotam 2 - 5. PouZivaji se napf. karbonové ionty (*C*®). Tyto &astice maji obrovskou vyhodu v
rozlozeni davky a formovani svazku. Cilové misto, kde ma byt davka dodana, muze byt pod
neustalou kontrolou za pouziti pozitronové emisni tomografie (PET)diky ¢emuz je tato metoda
extrémné presna a umoznuje tak efektivné ozafovat loziska v blizkosti kritickych organt, jako jsou
optické nervy nebo micha. Fragmentace Castic zpusobuje, ze i za Braggovym peakem dochazi k
ozareni tkani davkoulO - 20% davky plato ¢asti. Tato metoda se jevi jako velice dobra, ale jejimu

vEtsi roz§ifeni brani extrémni cenové naklady.

2.5 lonizujici zafeni

Radioterapie vyuziva k 1€cbé ionizujici zafeni. Takto oznacujeme vSechna zafeni, jejichz
kvanta maji dostateCnou energii k ionizaci atomil ozatované latky [34]. V zivych organismech
dochazi k absorpci Castic zateni, coz zplisobuje vyraZzeni elektront z jejich orbitalil a tvorbé kladné
nabitych iontd- kationtl. Vysoce reaktivni ionizované atomy zpusobuji fadu chemickych reakci,

které bunku usmrti nebo ji poskodi.
2.5.1 Druhy ionizujiciho zateni
Zateni pfimo a nepfimo ionizujici

Ionizacni ti¢inky jsou spole¢nou vlastnosti v§ech druht ionizujiciho zafeni, av§ak kazdy

druh zafeni ma specifické mechanismy, jak interaguje s hmotou.
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Mezi zafeni pfimo ionizujici patii zafeni o, B~ a B, protonové zafeni p" atd. Kvanta tohoto
zafeni jsou nositeli elektrického naboje, a tedy pfimo vyrazeji elektrony zatomt elektrickymi
silami. Kvanta zafeni nepiimo ionizujiciho nenesou elektricky naboj. Patfi sem zafeni X, gama a
neutronové zatreni.Pfedavaji svou kinetickou energii nabitym ¢asticim v latce, kterou prochazi a az

tyto Castice zptisobuji ionizaci.

2.5.2 Interakce ionizujiciho zatfeni
Daéle v textu jsou blize rozebrany typy interakci nepfimo ionizujiciho zéfeni, jelikoZ toto zafeni

stale vyuzivame v radioterapii nejvice.

2.5.2.1 Neionizacni procesy

Pfi interakcei elektromagnetického zareni s latkou dochézi také k deioniza¢nim procestim. Nejsou
vSak pfili§ vyznamné z fyzikalniho pohledu na ioniza¢ni zafeni. Neioniza¢nimi procesy jsou
Thomsontv rozptyl, Rayleighiiv koherentni rozptyl, miize dojit k excitaci elektronti a v neposledni

rad¢ se patii také situace, kdy nedojde k zadné interakeci.

2.5.2.2 lonizaéni procesy
Mezi ionizacni procesy patii Ctyii zpisoby interakci. Jsou jimi fotoefekt, Comptoniv

rozptyl, tvorba elektron-pozitronovych part a jaderny fotoefekt.

Fotoefekt popisuje nasledujici situace. Foton gama zafeni se srazi s elektronem, kterému
preda veskerou energii a sam zanikne. Elektron se diky této ptijaté energii uvolni ze svého obalu a
ziska kinetickou energii. Na své draze ionizuje dalsi ¢astice. Po elektronu zbude volné misto, které
zaplni elektron z vyssi slupky atomového obalu. Energeticky rozdil, ktery je mezi slupkami se
vyzaii ve formé charakteristického rentgenového zateni (elektromagnetické zareni). S fotoefektem

se nejcastéji setkame u zafeni gama s nizkou energii a v latkach, které maji vysoké protonové ¢islo

[29].

Comptontv rozptyl nastava v situaci, kdy foton zareni gama narazi do volného ¢i slabé
vazaného elektronu. Dojde k pruzné srazce, kdy foton preda elektronu jen Cast své energie a
pokracuje dal s nizsi energii a po jiné draze. S timto jevem se setkame nejvice u zafeni gama o

stiednich a vyssich energiich v latkach s nizkym protonovym cislem.

Pokud m4 foton zafeni gama energii vyssi nez 1,022 MeV, mtze dojit k jeho pfeméné na

pozitron a elektron pfi priletu kolem atomového jadra. Pozitron pak anihiluje s jinym elektronem,
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¢imz dojde ke vzniku dvou fotonti o energiich 511 keV. Elektron v dané latce zlstane. Tvorba
elektron-pozitronovych par.V situaci, kdy ma foton zafeni gama vysokou energii (vét$si nez
1,022MeV), se mize pti pruletu kolem atomového jadra premeénit na elektron a pozitron. Elektron
zustava v latce, zatimco pozitron anihiluje s jinym elektronem, za vzniku dvou fotonti o energii 511

keV. K tvorbé elektron pozitronovych part dochazi v latkach s vysokym atomovym cislem.

Pokud ma letici foton energii vyssi nez 2,5 MeV, miize nastat fotojaderna reakce. Dojde
tedy k jaderné reakci pfimo v jadie atomu, do kterého foton narazil. Z jadra je pak vyrazen proton a

neutron.

Obr. 2.5.2.2.1- Zpusoby interakci ionizacnich procest

(http://astronuklfyzika.cz/JadRadFyzika6.htm) [29].
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2.6 Frakciona¢ni rezimy
Vysledek radioterapie zavisi na vlastnostech ozafované tkan¢€ a na parametrech ozatovaci
série. Témito parametry jsou ¢as ozafovaci série, davka na frakci, davka celkova a pocet frakci celé

série.

2.6.1 Normofrakcionace
Standardné se ozatfuje 5x tydné s davkou 2 Gy (Gray). Tento rezim konvencni terapie se
nazyva normofrakcionace. Velice vyhodna je u tohoto rezimu vyvazenost nezddoucich ucinki a

vysledného efektu.
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2.6.2 Protrakce
V ptipadé ozafovani rozsahlych objemil je nutné pouzit Setrny rezim. Prodlouzenim

celkového Casu série se zarovein nizkou davkou na frakci ziskdme protrahovany rezim.

2.6.3 Hyperfrakcionace

Aplikace vice nez péti frakci tydné (nejcastéji dvé frakce denné) , ale pfi ponechani
celkové doby ozatovaci série je hyperfrakcionace. Z tohoto diivodu se musi snizit jednotliva davka.
Vysoky pocet frakei pfinasi vyhodu u rychle proliferujicich tumori, kdy vétsi pocet zasahti vyvola
veétsi poskozeni. Velice dilezité je dodrzet dostatecnou dobu mezi frakcemi. Pozdné reagujici
tkané, potiebuji delsi cas k regeneraci poskozeni. Jako minimalni interval mezi jednotlivymi

frakcemi se povazuje 6 hodin.

2.6.4 Akcelerované frakciona¢ni rezimy

Nekteré nadory jsou velice zavislé na celkové dobé ozatovani. U téchto se pak uplatiuji
akcelerované frakciona¢ni rezimy, kdy se zkracuje celkovy ¢as radioterapie. Zpravidla dochazi bud’
ke snizeni jednotlivé davky na frakci a zvySeni pocétu frakci na den (hyperfrakcionovana
akcelerace) nebo pocet frakci tydné zdstane stejny a jednotliva davka se navysi
(normofrakcionovana akcelerace). Zrezimu hyperfrakcionované akcelerace je odvozen
konkomitantni boost. Rozdilem mezi rezimy je fakt, Ze u konkomita¢niho boostu je pouze jedna
frakce denné aplikovana na cilovy objem, druhda denni frakce je aplikovana pouze na

makroskopickou chorobu [4].

2.6.5 Hypofrakcionace
Dodani méné nez péti frakci tydné. Nutnosti je pak navysit jednotlivou davku. Uplatiiuje se

v paliativni 1écbé, brachyterapii s vysokym davkovym pfikonem a stereotaxi [4].

2.7 Stereotakticka radioterapie (radiochirurgie)

Vroce 1951 formuloval principy radiochirurgie S$védsky neurochirurg Lars Leksell.
Ozéfeni timto zplsobem lze vyuzit v 1ébeé intrakranidlnich nadorl, ale také extrakranialnich
(SBRT- Stereotactic Body RadioTherapy ). Aplikuji se velké davky zareni v jedné frakci poptipade
nékolika frakcich. V pfipadé€ jedné frakce v oblasti intrakranialni, miizeme hovotit o stereotaktické
radiochirurgii, jelikoz vykon napodobuje chirurgicky zakrok [5,18]. Pokud vysokou davku

rozd¢lime do nékolika frakcei, hovotfime o stereotaktické radioterapii.
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Ozateni je zaloZeno na principu stereotaxe, kde se pro velice presnou lokalizaci v prostoru
vyuziva zobrazovacich metod jako je CT, MR, PET a trojrozmérny koordina¢ni systém. Pro
stereotaxi je charakteristicky prudky spad davky mimo ozafované lozisko. K ozareni se vyuziva az
nekolik set Gzce kolimovanych svazkl (na rozdil od konvenéni terapie). Dochazi tak ke scitani
davky v cilovém objemu za soucasného Setieni zdravé tkané. Je nékolik druhti ozafovact pro tento
typ radioterapie. Lekselliv Gama nlz vyuziva zatfeni gama vznikajici pfi radioaktivni preméné
radionuklidu Co®. Pfistroj obsahuje 201 zaFi¢t rovnomérné rozdélenych po hemisféte. Svazky jsou
sméfovany do centra s piesnosti 0,3mm. Pfistroj provadi pouze intrakranialni terapii. Dal§imi
zastupci pristrojii pro stereotaxi jsou napi. linearni urychlovace s mikromultileaf kolimatorem,
TomoTherapy a Cyberknife. Jelikoz jsou jednotlivé davky velké, je nutné zajistit pozici pacienta
velice presné€. V pripad¢ Leksellova gama noze se vyuziva stereotaktického ramu, ktery je fixovan
zavrty do lebky pacienta. Dal§im zptsobem fixace je pouzivani stereotaktickych masek. V piipadée
extrakranialni stereotaktické radioterapie jsou fixacni pomiicky podobné pomtckam konvencni
terapie (podlozky), poptipad¢ je poloha pacienta fixovana ve specialni vakuové matraci. Velice

dulezitou roli zde hraje zobrazovaci systém pro verifikaci a fizeni obrazem v realném Case.
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3 Cyberknife

Jako pocatek pfistroje Cyberknife mizeme povazovat rok 1987, kdy profesor
neurochirurgie a radia¢ni onkologie John Adler vynalezl tento pfistroj po dlouhém ptatelstvi
s Larsem Leksellem ze Svédska (zakladatel radiochirurgie). Jeho vize byla vynalézt neinvazivni
roboticky radiochirurgicky systém s extrémni pfesnosti pro 1é¢bu nadorii kdekoli v lidském téle.
Tento revolucni koncept sahal daleko za béznou praxi radiochirurgie, kterd byla do této doby
omezena pouze na intrakranidlni oblast. V roce 1994 byl pravé ve Standfordu lécen 1. Pacient. Az
do roku 2001 fungoval pfistroj jako prototyp pro klinicky vyzkum, nez jej schvalila FDA (U. S.
Food and Drug Administration). Od této doby je Cyberknife primyslové vyrabén v Kalifornii
[31,32].

Cyberknife je prvni pfistroj pro celotélovou radiochirurgii na svété. Systém vyuziva
technologii fizeni obrazem a pocitacové kontrolovanou robotiku. Systém je navrzen tak, aby
neustale sledoval ozatfované lozisko, detekoval a opravoval zmény polohy loziska ¢i pacienta
behem celé 1é¢by. Diky extrémni piesnosti piistroje, idealn¢ submilimetrové, nejsou potiebné
invazivni hlavové ¢i télové fixacni stereotaktické ramy ani anestezie pacienta. K terapii se vyuziva
vysoka jednotliva davka, ktera je dodana do cilového objemu z nékolika desitek, az stovek poli
¢imz jsou také 1épe Setfeny okolni zdravé tkané [13,14,17,19].

Dalsi jeho velkou piednosti je schopnost sledovani pohyblivych cilii v téle pacienta.

Soucasti systému
Systém Cyberknife je mozno rozdélit do né€kolika zakladnich soucasti tvofici uceleny
systém robotické radioterapie. Tyto soucasti Ize shrnout do nasledujicich bod:
e Robotické ¢asti: 1écebny manipulator a RoboCouch
e Linearni urychlovac
e Kolimatory
e Zobrazovaci systém
e Systémy zamérovani cile:
o 6d Skull
o Fiducials
o In Tempo
o Xsight Spine Tracking
o Xsight Lung Tracking
o Synchrony Respiratory Tracking
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e Planovaci systém
3.1 Robotické casti

Zakladnim prvkem tohoto pfistroje je robotické rameno, které se nazyva léCebny
manipulator. Toto rameno se sklada z Sesti Casti (A1-A6). Jedna se o robotické rameno KUKA,
které se vriznych modifikacich pouzivda bézné v primyslu jako napf. v ocelarnach nebo u
montaznich linek na vyrobu automobilii. Pfednosti tohoto ramene je vysokd pfesnost, kterd je
velice stabilni a lehce ovétitelnd. V piipad€, ze tato presnost neni optimalni, je velice jednoduché ji
opét nastavit- hovoiime o tzv. Masteringu robota. Robotické rameno nese elektronové délo a na
samotném konci ma pfipevnén kompaktni linearni urychlovac. Obdobné robotické rameno nese
lécebné 1Uzko pacienta. Umoznuje nastavovani a nasledné upravovani polohy pacienta piimo
z ovladovny coz uleh¢uje praci obsluhujicimu personalu. Soucast systému CyberKnife, kterou tvori
toto rameno s lizkem pacienta, se nazyva RoboCouch. Muzeme zde hovofit o 6D polohovani
pacienta, jelikoz robotické rameno umoziuje jak klasicky pohyb v osach X, Y, Z tak i ve tfech
dalsich rotacich coz vede opét ke zlepSeni celkové piesnosti ozateni. Horni plocha 1é¢ebného ltzka
je vyrobena z uhlikovych vlaken a navrzena tak, aby RTG paprsky stolem prosly, coz je nezbytné
pii lokalizaci cile. Jak manipulator tak RoboCouch spolu béhem 1é¢by komunikuji. Jakakoliv
zména polohy pacienta se projevi zménou polohy ramene nesouciho linearni urychlovac, a pokud
tato zmeéna polohy pacienta pfesdhne urCité meze, zapoji se do celkového vyrovnani také
RoboCouch.

Mista, ze kterych dochazi k ozafovani, jsou vypocitand planovacim systémem. Mame na
vybér ptes 3000 poloh, kde se rameno s urychlovacem zastavi. Tyto mista jsou rozmistény na
kuloplose kolem pacienta a nazyvame je uzly- Nodes (viz obr. 3.1.1) [26].. Z kazdého uzlu mize
robot ,zamifit” do né€kolika mist, které nazyvame poli. Béhem 1écby zobrazovaci systém
vyhodnocuje odchylku polohy pacienta ¢i lécené oblasti od idealni pozice a lécebny manipulator,
na zaklad¢ téchto udajii, upravi svou polohu v kazdém uzlu, tak aby zafil pfesn¢. Dojde tedy ke
kompenzaci odchylky od idedlni lécebné pozice pohybem robotického ramena. Pokud jsou

odchylky prili§ velké, musi personal zpiesnit polohu pacienta pohybem 1é¢ebného ltzka.

32



Obr. 3.1.1- Oblast uzli kolem pacienta (vlevo), Roboticky sttl a roboticky ozafovac (vpravo)[26].
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3.2 Linearni urychlovac

Linearni urychlova¢ (Linear Accelerator- LINAC), ktery vyuziva systém CyberKnife,
umoziiuje provadét robotickou manipulaci diky svym kompaktnim rozmérim. Linearni
urychlovace urychluji ¢astice diky elektrickému poli, které pusobi béhem pohybu ¢astic po
primkové draze, tedy linearni draze. Tento LINAC se fadi mezi vysokofrekvencni urychlovace.

U urychlovact, které urychluji elektrony pomoci mikrovinného pole, mizeme identifikovat
nékolik zdkladnich soucasti. Jsou jimi modulétor, zdroj elektronii, vysokofrekvencni zdroj a
urychlovaci struktura.

Funkce modulatoru (High Voltage Pulse System) je odebrat vykon z rozvodné sit¢ (208
VAC) a pfeménit jej na vysokonapétové pulsy (DC). Tyto pulsy synchronné napdji magnetron
(vysokofrekvencni zdroj) a elektronové delo (zdroj elektrontt). Dillezitou soucastkou v modulatoru
je Thyratron. CyberKnife vyuzivd Thyratron naplnény deuteriem. Je to vysokorychlostni spinaci
prvek (High Speed Switch) s funkei fizeni pulzd, které se v modulatoru generuji.

Zdrojem elektroni je elektronové délo (Gun). Katoda d€la je zahfivana a tim emituje
elektronovy mrak. Elektrony vstfikovany do urychlovaci struktury v pulzech, které odpovidaji
délce pulzl, které ptichazeji z modulatoru a nasledné z magnetronu do urychlovaci trubice. Délka
jednoho pulzu jsou pfiblizné 4 mikrosekundy. Cim je vétdi proud v déle, tim vice ziskdme
elektronil a tim veétsi je také davkovy ptikon.

Vysokofrekvenénim zdrojem je magnetron. Je to valcova dioda. Stfedem vede zhavena
katoda, kterou obklopuje anoda. Mezi katodu a anodu je pfivedeno elektrické napéti, cela dioda je
zaroven zasazena do longitudinalniho magnetického pole. Magnetron obsahuje mikrovinné dutiny,

které jsou v kruhu. Svazek elektronti ze zhavené katody budi v dutinach mikrovinnou energii, ktera
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se prevadi do vinovodu. Elektrony z déla urychluje elektromagnetické vinéni o frekvenci vétsi nez
9 GHz. Cim je proud v magnetronu vyssi, tim vys$si je vysledna energie elektrond a tim vys§i je
také vysledna energie brzdného zareni a schopnost proniknout do hloubky.

Jiz bylo zminéno, ze Linearni urychlova¢, ktery vyuzivad systém CyberKnife, je
vysokofrekvenéni urychlovac€. Urychlovaci systém diive tvofily elektrody pfipojené ke stiidavému
elektrickému napéti o amplitudé U a frekvenci f. Sudé valce byly pfipojeny k jednomu poélu a liché
valce k opa¢nému polu vysokofrekvencniho zdroje elektrického napéti. Synchronizace mezi U, f a
délkou elektrod je velice dulezitd, jelikoz Castice jsou urychlovany, jen pokud pfi jejich prachodu
mezi jednotlivymi elektrodami dochazi pravé ke zméné polarity [29]. Technologickym vyvojem
doslo k vyméné valcovych elektrod za vlnovody pro tvorbu urychlujiciho pole. Vinovod je
rozdeélen na jednotlivé rezonancni dutiny a je napajen vysokou frekvenci z magnetronu. V pfistroji
CyberKnife je vlnovod dlouhy pfiblizné 50 cm a elektrony jsou urychleny na 98% rychlosti svétla.
Ve vlnovodu se vytvaii vysokofrekvencni stfidavé elektromagnetické pole typu stojaté viny.
Dulezité je, aby cCastice nasedala na vinu dobfe synchronizovana, na ¢astici pak plsobi stala
urychlujici sila. Do vlnovodu se castice dostanou z elektronového déla v pulznim rezimu,
frekvence by méla byt pfesn¢ synchronizovand s vysokofrekvenénim polem z magnetronu.
Rychlost elektronti se po vstupu do urychlovaci struktury prudce zvySuje. Tomu jsou piizplisobeny
vzdalenosti mezi jednotlivymi dutinami vinovodu. Vstupujici elektrony jsou nejdiive zpomaleny ¢i
urychleny podle toho zda jsou vstiiknuty pfili§ brzy nebo pozdé vzhledem k vIng.

Na konci vinovodu maji elektrony pozadovanou rychlost a narazi na wolframovy tercik.
Prudkym zabrzdénim ziskdme brzdné elektromagnetické zareni se spojitym spektrem, tedy svazek

fotontl, v naSem pripadé o energii 6 MeV.

3.3 Kolimatory

Kolimatory se déli na primarni a sekundarni. Zatimco primarni kolimacni zafizeni je
schovano pod kryty linearniho urychlovace, se sekundarnimi kolimatory se setkdme v kazdodenni
praxi s pristrojem. Primarni kolimace probiha na vystupu svazku brzdného zatreni. Hlavni funkeci je
smérovani svazku k sekundarnimu kolimatoru a zabranéni Uniku zafeni z hlavice urychlovace
jinymi sméry nez je jediny pozadovany smér. Velikost ozafovaciho pole je dana sekundarnim
koliméatorem. Systém CyberKnife ma na vybér 12 rlznych primeért téchto kolimatort [26].
Nejmensi z nich ma Smm a nejveétsi pak 6cm. Pouzivaji se kolimatory fixni, coZ jsou vélce ze slitin
tézkych kovl nebo kolimator Iris s proménlivou aperturou. Zména velikosti apertury kolimatoru
Iris je fizena pocitaem a da se prirovnat k funkci clony fotoaparatu. K nastaveni dané apertury

kolimatoru se vyuzivaji wolframové segmenty. Jsou poskladany do tvaru Sestithelniku ve dvou
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fadach za sebou. Vznikly dvanactithelnik je jiz velice podobny kruhovému tvaru apertury fixnich
kolimatort.. Zatimco fixni kolimatory si robot musi béhem 1é€by ménit, kolimator Iris umoziuje
zménu velikosti ozatovaciho pole béhem 1éCby a tak dochazi ke zkraceni celkové doby ozafovani.
Kolimatory jsou umistény v ozafovné na specidlnim stole, ktery musi byt na pfesné stanoveném

misté. Nazyva se Xchange Table a samotna vyména kolimatora se nazyva Xchange [26].

3.4 Zobrazovaci systém

Béhem lécby pouzivame nékolik podsystémtl, které ndm pomdhaji dorucit davku do
cilového loziska presné. Stézejnim znich jsou 2 diagnostické rentgenky zaveéSené u stropu
ozatovny na kazdé stran¢ lé¢ebného ltzka. Potizuji ortogondlni pary rentgenovych snimkii pacienta
v oblasti tumoru v uhlu 45° [26]. Tyto snimky se pofizuji pied zacatkem léCby pro nastaveni
polohy pacienta a také béhem 1écby pro kontrolu polohy pacienta. Jednd se o fizeni obrazem
v redlném cCase. Snimky jsou zpracovavany vysoce citlivymi podlahovymi detektory- flat panely a
preneseny okamzité na monitor pocitace fidicitho lécbu. Zde dochazi k porovnani snimkd se
snimky, které jsou vygenerovany planovacim systémem z CT fezii pacienta (DRR), které se
potizuji ped 1é6¢bou. Cetnost pofizenych snimkd zavisi mimo jiné na ,,stabilité” polohy loZiska
b&hem 1é¢by. Pokud je pacient ¢i lozisko nestabilni, pofizuje se snimkl automaticky vice a naopak.
Snimky lze pofizovat v kazdém ozatovacim poli, v pfipad¢ stability pozadované 1éCebné pozice, se
nekteré pole vynechavaji. Zvlastnimu rezimu pak podléha ozatovani rakoviny prostaty. Nazyva se
InTempo a zde mize obsluhujici personal pouze upravit ¢as mezi jednotlivymi snimky (max.

150s), nerozhoduje tak o snimkovani v jednotlivych ozatovacich polich [26].

Obr. 3.4.1- Xchange Table s kolimatory (vlevo), detail linedrniho urychlovace (uprostied),
diagnosticka rentgenka (vpravo) [26].
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3.5 Systémy zamérovani cile
Cyberknife vynika svou pfesnosti dodani davky do cilového objemu zarovenn bez pouziti
invazivnich metod k fixaci pacienta. Pro jednotlivé diagnozy v rtiznych oblastech lidského téla jsou

vyvinuty systémy sledovani polohy pacienta popiipadée piimo loziska v téle pacienta.

3.5.1. 6D Skull

Tento systém se tyk4 oblasti hlavy. Na lidské lebce mizeme spolehlivé najit mnoho
orienta¢nich bodli pomoci, kterych lze vyhodnocovat pohyb pacienta béhem 1écby. Hovotime o 6D
vyhodnocovani, jelikoz se jedna o 3 translacni udaje (X,Y,Z) a zaroven o 3 rota¢ni udaje. Diky
tomuto systému nemusime pouzivat stereotaktickych ramt, pevné fixovanych v lebce pacienta, pro
udrzeni stalé polohy béhem 1écby.

K fixaci pacienta se pouzivaji specidlni fixacni masky. Tyto masky jsou zpravidla stejné
jako pro konvenéni radioterapii, s jedinou vyjimkou a to je jejich vétsi tloustka pro vétsi pevnost.
Tyto masky z termoplastického materialu a jsou vyrabény na pracovisti individualné pro kazdého
pacienta. Maska se nasazuje pacientovi béhem lé¢by a je fixovana k léCebnému lizku pomoci

jednoduchych zamkai.

3.5.2 Fiducials

Mekké tkané nelze dobfe zobrazit pofizovanim rentgenovych snimkt. Abychom mohli
ozafovat s vysokou pfesnosti, je podminkou nékteré nadory pro piistroj zviditelnit. V téchto
ptipadech se vyuziva zlatych zrm- kontrastnich markerQ, které jsou pted 1é€bou aplikovany do
1écené oblasti. Idealni pocet zrn je 4. Se Ctyfmi zrny jiz systém vyhodnoti jak translacni tak rotacni
odchylky. Pro spravné vyhodnoceni téchto odchylek je nutné dodrzet zvlastni pozadavky na
rozmisténi markerd v téle. Mimo jiné pfesnost ovliviiuje také vzdalenost izocentra k cilovému
lozisku, mela by byt do 5 cm [26]. To znamend, Ze zobrazovana oblast s markery by méla tésn¢
sousedit s ozafovanym loziskem, pokud markery nejsou ptimo v ném.

Rezim, kdy sledujeme markery, se nazyva ,,Rezim sledovani zamétovacich bodi*. Pouziva
algoritmus extrahovani zamétovacich boda, ktery analyzuje snimky DRR a aktudlni rentgenové
snimky, aby urcil umisténi zamétovacich bodl. V tomto rezimu jsou snimky DRR a aktudlni
rentgenoveé snimky zvyraznény tak, aby se minimalizovalo pozadi a Sum. Oblast kolem markert ve
snimcich DRR se extrahuje a porovnava s odpovidajicimi aktudlnimi snimky. Algoritmus
vypocéitava také miru spolehlivosti, ktera vyjadfuje miru spravnosti konfigurace extrahovanych

zameétfovacich bodu.
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3.5.3 In Tempo

Nézvem In Tempo nazyvame adaptivni snimkovaci systém, je to technologie sledovani
pohybu zalozena na Case, ktera slouzi ke kompenzaci intrafrakéniho pohybu cile. Tento systém je
propojen s rezimem pro sledovani zamétovacich bodii. Vyuziva se predevSim pii ozafovani
prostaty, coz je mékka tkan, kde vyzadujeme aplikaci kontrastnich markera.

Zakladnim rozdilem, kterym se lisi tento rezim od ostatnich je, Ze frekvence snimkovani
neni definovana podle svazkli nebo uzli, ale podle Casu. Je to tedy snimkovani zalozené na Case
pomoci parametru Max Image Age (Maximalni staii snimkti). Stari snimku je Cas, ktery uplynul
mezi pofizenim snimku a dokoncenim dodéni davky svazkl, ktery tento snimek pouzivaji

k zaméfeni cile. Stari snimku Ize nastavit v rozmezi 5 az 150 sekund [26].

3.5.4 Xsight Spine Tracking

Tento systém umoziuje sledovani kosténych struktur oblasti patefe pro piesné polohovani
pacienta a dodani svazku zareni. Lze tak dodavat 1é¢bu ozafovanim ve vSech oblastech patete, bez
nutnosti zavadéni zaméfovacich bodl. Systém sledovani patefe vypocitava posun kosténych
struktur v téle pacienta. Struktury, které se budou sledovat, jsou pifedem stanoveny b&hem
planovani 1écby. Pti tvorbé planu se definuje oblast zajmu, ktera obsahuje 81 uzlovou miizku [26].
Béhem ozatovani systém vypocitava posun cile na zakladé sledovani posunt uzlii oblasti zajmu
v aktualnich rentgenovych snimcich vzhledem k uzlim ve snimcich DRR. Béhem vyrovnavani
pacienta se vypocitany posun pouziva pro Upravu polohy pacienta, v pribéhu ozafovani 1é¢ebny
manipulator upravuje svou polohu a opravuje tak transla¢ni a rota¢ni posun cile. Systém Xsight

Spine se vyuziva také k vyrovnani pacienta v rezimu Xsight Lung Tracking

3.5.5 Xsight Lung Tracking

Diky tomuto systému mtzeme dodat svazek do plic, aniz by bylo nutné zavadét do
pacienta zamétovaci body. Pacient je nastaven do pfesné polohy za pomoci systému Xsight Spine.
Po presném nastaveni se prechazi do rezimu Xsight Lung, kde jiz dochazi k sledovani loziska
v plicich pomoci rozliSovani stupiii Sedi. Velikost ozafované oblasti musi byt vétsi nez 15mm
vkazdém sméru. Tento rezim je jedna ze stéZejnich vyhod systému Cyberknife. Je to
zaloZen na obdobném principu, jak sleduji svyj cil rakety zemé-vzduch v armadnim pramyslu.

Algoritmus vyhledava béhem 1écby cil v aktualnich rentgenovych snimcich pacienta.

Algoritmus nejdfive omezi pocet potencidlnich mist vyskytu tumoru a poté odhadne transla¢ni
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odchylky. Algoritmus poskytuje tidaje pouze o translacnich odchylkach, proto se pted lécbou
nastavuje pacient pomoci sledovani patefe, kde vyrovname i rotacni odchylky.

Systém Xsight Lung Tracking pouzivame v kombinaci se systémem Synchrony (viz dale).
Béhem ozafovani 1é¢ebny manipulator nepfetrzit€ upravuje polohu linearniho urychlovace pro
opravu transla¢nich odchylek cile a aplikuje konstantni rotac¢ni opravu.

Meéfeni kvality sledovani je zaloZeno na nékolika predpokladech. Oblast z4jmu se definuje
na okraji 2D obrysu tumoru v CT snimku. Oblast z4jmu obsahuje tidaje jak o tumoru, tak o
okolnim pozadi. Pokud se oblast zajmu posune v nékterém smeru, vétSina udajii o tumoru a pozadi
bude stale obsazena v oblasti zajmu. Algoritmus provadi nékolik ukonli pro presné stanoveni
vysledkd sledovani. Prvni vysledek sledovani pouzije jako pocate¢ni odhad, na jehoz zakladé
definuje mensi vyhledavaci okno jako stfed vyhledavaciho okna. Poté opakuje registraci tumoru
porovnanim oblasti z4jmu aktuadlniho snimku a snimku DRR. Vypocitava rozdil mezi opakovanymi
registracemi a vysledky sledovani. Pro bezpecné ozatovani je nutné provést vizualni kontrolu, zda
bylo lozisko systémem identifikovano spravné. Béhem planovani 1éCby jsou vygenerovany vzorové
snimky DRR, u kterych se musi provést kontrola, zda je dany pifipad vhodny k ozafeni systémem

Xsight Lung Tracking.

3.5.6 Synchrony

Systém Synchrony identifikuje cilovou polohu ozatovaného loziska pifi ozafovani a
synchronizuje pohyb 1écebného manipulatoru s pohybem cile béhem dechového cyklu pacienta. Pti
pouziti Synchrony dochazi k neustalému sledovani jak pohybu cile, tak dychacich pohybu.
Kompenzaci pohybt tumoru provadi 1é¢ebny manipulator svym pohybem béhem 1é¢by. Piistroj tak
neozafuje zjednotlivych poli staticky, ale pohybuje se synchronizované s pohybem loziska
v plicich [8,9]. Tento systém lze pouzit v kombinaci se systémem Xsight Lung ¢i Fiducials, kdy
sledujeme kontrastni znacky [11, 26].

Pii pouziti tohoto systému vyuzivame program pro sledovani dychacich pohybii pacienta.
Pacientovi je oblecena specialni vesta, ktera tésné piiléha k t€lu. Vesta obsahuje plochy se suchymi
zipy, na které se pfipeviiuje sada tii sledovacich znacek, které emituji Cervené svétlo ve formée
zableskil o vysoké frekvenci. Sledovaci znacky jsou propojeny optickym kabelem s bezdratovym
modulem Synchrony (FOIB) [26], ktery pfedstavuje komunikacni rozhrani mezi infraCervenym
vysila¢em instalovanym pod deskou lGizka pro pacienta a pocitatem Synchrony. U stropu ozafovny
je pripevnéna Synchrony kamera, ktera snima tyto zablesky, a diky tomu dochazi k zobrazeni
dechové kiivky pacienta na monitoru. Soustava kamery Synchrony obsahuje 3 diodové detektory,

které zaznamenavaji pohyb blikajicich kontrolek sledovacich znacek na vesté. Pred zacatkem 1éCby
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musime vytvofit korelaéni model, na zaklad¢ kterého systém ziska informaci o poloze ozafovaného
loziska v riznych fazich dychacich pohybi. Vybér dechové faze pro potfizovani snimkl probiha
automaticky, mozné je samoziejm¢ navolit dechové faze manualn€. Pro vytvofeni co
nejpiesnéjsiho a nejdikladnéjsiho modelu je nesmirné dulezité, aby body modelu byly rozlozeny
rovnomérné a pokryvaly cely rozsah dychaciho pohybu. Lécbu je mozno zahdjit po pofizeni tii
snimki se 40% pokrytim dechového cyklu. 2 snimky pro vytvoreni modelu a 1 snimek pro ovéreni.
Doporucuje se vsak potidit idealné 8 snimki, zvlast' v pripadech kdy je pohyb cile vétsi nez 20mm

nebo fazové posunuty oproti dechovému pohybu.

Obr. 3.5.6.1- Soucasti systému Synchrony: FOIB, vesta pro pacienta, kamera (zleva doprava)

Korelacnich grafti je n¢kolik. Kazdy graf ukazuje pohyb znacek versus pohyb cile v jiné

rovin€é. Po pofizeni kazdého snimku ptibude v grafech novy bod. Pies tyto body je vykreslena
pfimka nebo kiivka, kterd nejlépe vyhovuje. Dobrou vizualni indikaci vysoce kvalitniho modelu je
korelaéni graf, jehoZ vSechny body lezi na této Cate.

Systém vyhodnocuje n€kolik udajii o chybach. Smérodatna chyba (standardni chyba) je
dobrym indikatorem celkového rozdilu mezi modelovou kfivkou a jednotlivymi modelovymi body,

které predstavuji kazdy potizeny snimek. Smérodatna chyba je definovana vzorcem 3.5.6.1.

Vzorec 3.5.6.1: Vypocet smérodatné chyby

kde:
e; - je rozdil mezi modelovou kfivkou a modelovym bodem

n - je pocet modelovych bodi.
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Korela¢ni chyba indikuje, nakolik posledni modelovy bod souhlasi s aktualnim modelem
Synchrony. Pro hodnoceni téchto chyb najdeme samostatny graf v okné¢ programu Synchrony.
Sledovani, zda chyba nenarista, je velice dulezité, a v pfipadé narlstu této chyby je nutné upravit
polohu pacienta a vytvofit novy model Synchrony.

Dtlezitym parametrem pro sledovani je také tidaj Pokryti. Indikuje ndm jaka cast
dechového rozsahu je pokryta sadou modelovych bodi. Nebere vsak v uvahu jejich rozlozeni,
pokud napt. budou prvni 2 body pfedstavovat dva extrémy dychani, bude hodnota pokryti na
100%.

K dispozici je zde také graf Dynamicka oprava, ktery ukazuje, jak se 1é¢ebny manipuldtor
pohybuje. Zobrazuje hodnoty oprav posunu odesilanych do manipulatoru z pocitace Synchrony.

Graf Predik¢éni odchylka porovnava ptredpokladané cilové umisténi cile s aktudlnim
cilovym umisténim a indikuje, nakolik G¢inné 1é¢ebny manipulator sleduje pacienta bez ohledu na
jakoukoli moznou chybu v modelu. Predikéni model vypocitava umisténi cile v predstihu, aby se
kompenzovalo zpozdéni, béhem kterého 1éCebny manipulator zpracovava piikazy.

Béhem 1é¢by se systémem Synchrony lécebny manipulator dynamicky kompenzuje pohyb
cile ptfi dychani na zakladé korela¢niho modelu. I tyto kompenzace jsou vSak limitovany. Lécebny
manipulator kompenzuje translace az do 25mm. Pokud je nutné jakkoliv upravit polohu pacienta, je
nutné sestavit novy model. Pribéh 1écby je velice ovlivnén dychanim pacienta. Idealni je pokud
pacient dycha klidn¢ a kiivka je tak stabilni. Béhem 1écby je dulezité sledovat, zda je cilové lozisko
systémem spravné identifikovano. Pokud je cil identifikovan nespravné, je dulezité pouZzit rezim
Offset. V tomto rezimu se na monitoru na aktualnim rentgenovém snimku zobrazi 2D kontura
ozatrovaného cile. Osoba pravé obsluhujici pfistroj pomoci této kontury napovi pfistroji, kde cil je a

vyhodnoti tak transla¢ni odchylky manualnég.

Obr. 3.5.6.2- Ukézka dechové frekvence pacienta snimané systémem Synchrony

Tracking Markers
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3.6 Planovani radioterapie

Planovani radioterapie je jeji nepostradatelnou soucasti. Béhem vytvafeni ozafovaciho
planu pracuje planovaci systém se zadanymi vstupnimi daty a snaZi se co nejvice priblizit
pozadovanému cili. JelikoZ se samotna radioterapie pfistrojem Cyberknife velice lisi od konvencni
radioterapie, také proces planovani 1écby je velice odliSny. Planovaci program pfistroje CyberKnife

se nazyva MultiPlan.

3.6.1 Vstupni data

Jako vstupni data slouzi CT série fezii pacienta. Vzhledem k pohybtim pfistroje kolem
pacienta a k rozsahu vstupnich mist svazkii do pacienta je nezbytné, aby CT snimky pokryvaly
kromé oblasti ozafovaného lozZiska také 15cm pacientova téla nad a pod timto mistem. Do téchto
tezl 1ékar zakresli neboli zakonturuje cilovy objem, ktery chceme ozafit ptislusnou davkou zateni.
Nejdiive zakresli Cisté patologické lozisko. Tento objem se nazyva GTV z anglického Gross Tumor
Volume a rozSitenim GTV o né€kolik milimetri bezpe¢nostniho lemu ziskdme PTV- Planning
Treatment Volume. Bezpecnostni lem se pridava k zakreslené makroskopické chorobé z diivodu
eliminace chyb, ke kterym mize dojit jak béhem planovani radioterapie, tak béhem samotného
ozafovani. Je nutné si uvédomit, ze samotné zpracovani CT obrazii zanasi do celé procedury
urCitou chybu, k dal§im nepatrnym odchylkdm mutze dojit pii fizi obrazi, pfi subjektivnim
posouzenim loziska 1ékafem a podobné. Mikroskopické Casti loziska nemusi byt dobte viditelné,
coz je jeden zdalSich divodi pro¢ pridat bezpecnostni lem. K lokalizaci cilového objemu se
vyuziva fiize CT snimkd se snimky z jiné zobrazovaci modality. Nejcastéji je to fize CT snimki se
snimky z magnetické rezonance (MR) popiipadé pak se snimky z Pozitronové emisni tomografie
(PET). Nékteré cilové objemy jsou ovliviilovany dychacimi pohyby. Jedna se o loziska v plicich a
o0 oblast pod branici, na kterou maji dychaci pohyby bezprostiedni vliv napft. jatra ¢i slinivka bti$ni.
V téchto pripadech se potizuji 2 série CT snimki pacienta a to v nadechu a ve vydechu. Tak lékar
ziska ptehled o rozsahu pohybti loziska béhem dychacich pohybt pacienta. V nékterych ptipadech
se pak zakresluje ITV- Internal Volume [16]. Jedna se o jeden objem, ktery zahrnuje polohu
loziska v naddechu i vydechu. ITV vyuZzivame v pfipadech, kdyz nelze lozisko detekovat systémem
Xsight Lung a nelze do loziska implantovat kontrastni markery.

V dal$im kroku konturovani Iékat zakresli kritické organy. Jsou to organy nebo jejich ¢asti,
které jsou v blizkosti ozafované oblasti a nasim cilem je minimalizovat davku, ktera jimi prochazi.
Tedy co nejvice je chranit a minimalizovat pozdé&jsi komplikace zpusobené 1écbou. Plati zde
jednoduché pravidlo, a to ze ptinos 1é¢by musi vzdy predCit mnozstvi komplikaci 1é¢bou

zpusobenych.
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Ve chvili, kdy jsou zakresleny kritické organy a ozafovany cil, popiipadé cile, ptichazi na
fadu fyzik. Program MultiPlan je pfehledné rozdélen do nckolika casti. Prace fyzika zacina
v zalozce Konturovani, kde je potfeba vytvofit strukturu pokozky. Vznikla struktura ,,Skin“ je
vizuali¢ni nastroj, ktery zndzornuje povrch pacienta a horni a dolni meze série pouzivanych
snimkd. Je to uziteCnd struktura pii vyhodnocovéni distribuce svazkli vzhledem k pokozce
pacienta. V Castech téla, které nemaji vytvofenou konturu pokozky, nedochazi k vypoctu davky.
Pokud pfipravovany plan bude vyuzivat néktery ze systémil, ktery se orientuje podle kosténych
struktur patete, je nezbytné vytvortit strukturu kolem celé patete pacienta, kterd je viditelna v CT
snimcich.

Dalsim krokem v procesu vytvaieni nového planu je zdlozka Zarovndni (Align). Tato
funkce zobrazuje nastroje pro nastaveni parametri 1écby, identifikaci zaméfovacich bodd,
definovani stfedu zarovnani pacienta a revize DRR. Pravé zde se urci, kolik frakci bude mit

celkova 1éc¢ba, jaky druh sekundarnich kolimatord, a ktery ze systémii zamétovani cile se vyuzije.

3.6.2 Princip planovani

Funkce Planovani se pouziva k vytvareni, vyhodnocovani, zjemnovani a revidovani plant
1é¢by. Tyto procesy se lisi svou komplikovanosti v zavislosti na pozadavcich daného ptipadu.
Zalozka Planovani je rozdélena do nékolika kroki.

Krok Priprava se pouziva k zobrazeni aktualniho hustotniho modelu, poptipad¢ jeho
vybéru. Typicky hustotni model obsahuje modelovou kifivku mérmé hmotnosti a relativni
elektronové hustoty. Dale se krok Priprava vyuziva k aktivaci a deaktivaci protinani svazki
s jednotlivymi objemy zajmu, zadavani a zménam korek¢nich hodnot hustoty, aktivaci a deaktivaci
opravy kontur a k vyhodnocovani a zménam umisténi a velikosti okna, kde se bude vypocitavat
davka. Velice uzitetna funkce je moznost deaktivace protinani svazkl n€kterym ze zakreslenych
objemd. V piipad¢ deaktivace timto objemem nebude prochazet zddny svazek na vstupu ani
vystupu. Ziskame tak maximalni ochranu daného objemu, vSechny uzly, ze kterych by vychazejici
svazek mohl prostupovat zakdzanym objemem, jsou vSak zakazany a to znamena urcitou limitaci
v dal§im planovani. Systém MultiPlan nabizi rizné modely hustoty pro vypocet davky s pouZzitim
algoritmu Ray-Tracing poptipadé Monte Carlo. Hustotni model pro 1é€bu zavisi na kalibraci CT
hustoty CT skeneru pouzivaného pro pacienty systému CyberKnife. Kazda hodnota elektronové
hustoty pro danou CT denzitu je brana vzhledem k elektronové hustoté vody.

V dals§im kroku je zapotiebi si uvédomit jakym zplisobem chceme plan naplanovat. Mame
na vybér celkem tii planovaci rezimy pro zacileni svazkl na cil ozafovani a dva rizné algoritmy

pro vypocet davky. Pro vSechny typy plani musime navolit zakladni parametry. Patii zde:
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*Velikost kolimatoru a pocet pouzitych kolimatori

*Pocet MU (monitorovacich jednotek-Monitor Units) na pole: minimum a maximum

*Pocet MU na uzel: pouze maximum. Kombinaci maxim MU na pole a uzel mizeme jednoduse
limitovat pocet svazkill z jednoho uzlu.

*Maximalni ptipustné davky do objemil zajmu (VOI)

*Algoritmus vypoctu davky

3.6.2.1 Algoritmy pro zacileni a optimalizaci svazkil

* [zocentrické zacileni

Existuji dva druhy izocentrickych plani. Plan s izocentricky zacilenymi svazky stejné vahy
nebo se svazky s konformnimi vahami. UZzivatel si sam voli izocentrum, jeho umisténi a velikost
kolimatoru. Izocenter mtize byt vice. Pro kazdé definované izocentrum se smérem k nému namiii
zkazdého uzlu 1é¢ebného manipulatoru jeden svazek. V planovacim systému se izocentrum
zobrazuje jako koule projektovand ve dvojrozmérnych pohledech tak, Zze zobrazovana velikost
(prumér) je praimérem kolimatoru. Velikost kolimatoru pro dané pole je definovana ve vzdalenosti
zdroj- osa (SAD) 800mm, proto je aktualni velikost pole pro 1é¢bu téla veétsi, neZ jmenovita
velikost pole. SAD je obvykle béhem lé¢by v rozsahu 900 az 1000mm.

Plany se stejnymi vahami na pole jsou vhodné pro velmi mala loziska a pro loziska
kulového tvaru. Lozisko musi byt co nejvice ve stiedu homogenni oblasti, napt. uprostied hlavy.
Tento zplsob planovani neni moc dobie aplikovatelny pro 1é¢bu v praxi, ale pouziva se pro
vytvareni ,,fantomovych plant“, které se vyuzivaji pro rizna kontrolni méfeni, testy a zajisténi
jakosti.

Izocentrické plany s konformnimi, tedy riznymi, vadhami na pole jsou v praxi velice dobfe
vyuzitelné. Vhodné jsou pro malad loziska, kterd mohou byt i ovalné¢ho tvaru a lokalizovana
kdekoliv v téle pacienta. Presto by jejich tvar mél byt pravidelny. Diky moznosti véazeni

jednotlivych svazkli dokaze ,,vytahnout* davku do perifernich oblasti cilového objemu.

» Konformni zacileni

Tuto metodu planovani lze pouzit v kombinaci s izocentrickym planovanim (viz diive)
nebo samostatné. Konformni metoda se pouziva k optimalizaci vah svazkt pro dany soubor svazki
za ucelem vytvoreni planu, ktery vyvazi homogenitu a konformitu uvnitf cilového objemu
navzdory omezenim piifazenym k svazkim, uzlim a kritickym objemim zajmu. Pro jednotlivé

objemy nastavujeme jejich prioritu ¢iselnou hodnotou.
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Mame na vybér ze dvou optimalizacnich algoritmt. Simplexni optimalizace je linearni
algebraicka metoda. Bere v uvahu vSechna maximalni a minimalni omezeni davky ve vsech
kritickych objemech zajmu. Itera¢ni optimalizace je alternativa simplexniho algoritmu. Sklada se
z nékolika krokli, po kazdém kroku by mél uzivatel vybérem poddavkovanych mist aktivovat
nektery ze zatim nulovych svazkl. Ve srovndni se simplexni optimalizaci je vyhodou, Ze je pfi
optimalizaci uzivateli poskytovana odezva, kdy algoritmus nabidne feSeni. Nevyhodou je podstatné

delsi celkova doba planovéani.

* Sekvenc¢ni optimalizace

Sekvencni  optimalizace vychazi z konformniho pldnovani. Od ptedchozich
optimalizac¢nich metod, kde je vice cili seskupeno do jedné funkce a optimalizovano soucasné, se
lisi. Tento algoritmus provadi vypocet postupné jako sérii jednotlivych optimalizacnich tukont.
Kazdy jednotlivy tkon provadi linearni optimalizaci aplikovanou jen na jeden cil, ktery odpovida
ur¢itému  klinickému cili. Jednotlivé cile zahrnuji maximalizaci pokryti cilového objemu
pozadovanou davkou, homogenitu davky v cilovém objemu, minimalizaci maximalni nebo stiedni
davky pro kritické struktury a minimalizaci celkového poctu monitorovacich jednotek.
Posloupnost tkonl je definovana uzivatelem, aby vysledek co nejvice spliloval pozadavky
klinického cile. Manualni definovani ¢iselnych priorit kazdého cile je zde nahrazena. Klinické
znalosti uzivatelt se tak aplikuji pfi planovani pfiméji a snadnéji.

Pro typickou klinickou aplikaci (napf. ozafovani prostaty) mize byt poradi jednotlivych
krokii optimalizace ulozeno jako skript. Skript si pak mizeme nacist pro pouziti s podobnym
klinickym pfipadem. Nactenim skriptu tak odpada, stanoveni limit MU, limit davky pro objem
zajmu, nastaveni automatickych lemii a nastaveni seznamu optimaliza¢nich krokli. Vybrané
kolimatory nelze do skriptu ulozit. Nastavenim automatickych lemti se rozumi vygenerovani
pomocnych struktur, které zpravidla kopiruji tvar PTV a jsou umistény v rizné vzdalenosti od
PTV. Pfi procesu planovani se stanovuje maximalni piipustnd davka v jednotlivych lemech.
Volime vétSinou tii lemy tak, aby v nejbliz§im lemu dévka nepiekrocila 50% pozadované davky
v cilovém lozisku. Ve vzdalengj$im lemu je pak maximalni davka idealné polovinou davky
v predchozim lemu. Diky pouzivani lemtli v sekvencni optimalizaci miZzeme kontrolovat davkovou
distribuci blizko cilového loZiska i ve vétsi vzdalenosti od n¢j (davka je rovnomérné rozprostiena).
Pouze vtomto optimalizatnim algoritmu je volbé leml pfifazena dand funkce, v ostatnich
algoritmech je lem mozné vytvofit pouze v zalozce Konturovani a to tak, ze okopirujeme dvakrat

objem zajmu, nakopirované kontury dilatujeme do pozadované vzdalenosti od PTV. Jedna kontura
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je dilatovana o cca 2mm vice ¢imz ziskame tlouStku lemu. Vnitini kontura je pak pfetvorena ze

solidniho utvaru na dutinu.

Sekvencni optimalizace se da rozdélit do n€kolika kroki:

1)

2)

3)

4)

Definovani absolutnich omezeni, kterd pfi optimalizaci nemohou byt naruseny. Patii zde
maximalni pocet monitorovacich jednotek pro kazdy svazek, uzel a ptipadné i pro cely plan
1é€by. Déle zde patti maximalni hodnoty davky pro kazdy objem z4jmu v optimalizaci.

Prvni krok se musi tykat cilového loziska. Zahrnuje typ optimalizace (optimalizace minimalni
davky, pokryti davkou nebo homogenita davky) a davku, ktera je cilovou hodnotou
v optimalizaci. Tento krok slouzi ke zvySeni davky v cili. Optimalizace minimalni davky
(OMI) maximalizuje a pak omezuje minimalni davku aplikovanou na cilovy objem. Tato
hodnota by mé¢la mit velikost minimalni pozadované davky kdekoliv v cili. Optimalizace
pokryti (OCO) maximalizuje a pak omezuje voxely pfijimaci davku, kterd je co nejblize
specifikované davce. Nastavuje se hodnota davky, jejiz objem chceme maximalizovat.
Optimalizace homogenity (OHI) maximalizuje a pak omezuje voxely, které pfijimaji davku
nejbliz§i maximalni davce. Hodnota je automaticky nastavena na maximalni omezeni davky,
z ¢ehoZz vyplyva zaméteni na maximalizaci homogenity davky.

Vysledek kazdého optimaliza¢niho kroku se stdva omezenim pro vSechny nasledujici ikony
optimalizace. Potadi jednotlivych krokt je proto klicovym faktorem pii urCovani kompromist
mezi n¢kolika klinickymi cili. Jednotlivé vysledky v krocich miizeme zafixovat pii provadéni
dalsich propoctl, nasledujici ukony vSak budou mit velice omezeny prostor pro dalsi
optimalizace. Potadi krokt koresponduje s jejich prioritou, nejvétsi prioritu ma 1. Krok.
Optimalizace pokracuje provadénim dalSich tkonid optimalizace a tvofi plan lécby podle
jednotlivych nastavenych cilti. Pro kritické struktury mizeme nastavit optimalizaci maximalni
davky (OMA), kterd minimalizuje a omezuje maximalni davku dodanou vybrané kritické
struktufe. Optimalizace stfedni davky (OME) pak minimalizuje a omezuje voxely, které
pfijimaji davku nejblizsi specifikované hodnoté davky. Nastavujeme zde cil na troven davky,
jejiz objem chceme minimalizovat. Automatickym lemiim mitizeme optimalizovat konformitu
(OCD). V tomto kroku dochéazi k minimalizaci a omezeni maximalni davky dodané lemu.
Nastaveni vhodné hodnoty Casto pomuze k lepSimu rozlozeni svazki. Poslednim krokem,
ktery nelze nikdy vynechat je optimalizace monitorovacich jednotek (OMU). Dochéazi zde
k minimalizaci a omezeni celkového poc¢tu monitorovacich jednotek. Cilova hodnota je

automaticky nastavena na nulu.
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5) Nastroj pro redukci svazkli umoznuje, aby vysledny plan bézel s pouzitim mensiho poctu
svazkl, ¢imz zkracujeme celkovy cas 1é¢by. Béhem sekvencni optimalizace dochazi k vyb&ru
z 3000 az 6000 potencionalnich svazki [27]. Vysledkem je vSak plan, ktery ma obvykle 100
az 300 nenulovych svazkli. Redukce svazkii odstrani svazky, jejichz hodnota monitorovacich
jednotek je pod limitem specifikovanym uzivatelem a pii reoptimalizaci planu pocita jen se
zbylymi svazky. Redukcei svazkli odstranime efektivné ty svazky, které vyznamné nepftispivaji

do planu lécby.

* Vybér kolimatoru

V planovacim systému se vybér kolimatoru provadi manualné. Pouze u sekvencni
optimalizace mdme na vybér mezi manudlnim a automatickym vybérem kolimatoru. Mtzeme
pouzit az 3 kolimatory na jeden plan. Kazdy fixni kolimator navic vSak znamend delsi dobu
ozatovani, tento problém fesi variabilni kolimator Iris.

Pro vybér velikosti kolimatoru bylo navrzeno nékolik metodickych pokynti. Pro konformni
planovani se doporucuje zméfit ozafovany objem ve tiech osach a pouzit kolimator stejné ¢i mensi
velikosti nez je nejmensi z téchto rozmérd. Nebo zméfit nejmensi a nejveétsi rozméry cilového
objemu ve tfech rovinach. Pak volime kolimator, jehoz velikost je 40-65% nejvétsiho rozméru.
Pokud je cilovy objem velky do 20 mm a sféricky je dobré pouzit vétsi kolimator v tomto rozsahu.
U nepravidelnych lozisek nebo téch v blizkosti kritického organu se doporucuje volit mensi
kolimator v ramci tohoto rozsahu. Totéz plati pro sekven¢ni optimalizaci, kde je navic moznost
automatického vybéru kolimatorti. Tento algoritmus automatického vybéru vybird dva nebo tii
kolimatory dvou nebo tii velikosti. Uzivatel si miize vybrat, zda zvoli kolimatory vhodnéjsi pro
vyslednou konformitu planu (mensi) nebo jeho homogenitu (vétsi). Pfi izocentrickém planovéani je
nejobecngj$im pravidlem zvolit takovy nejmensi kolimator, ktery pokryje co nejvétsi procento
cilového objemu.

Vybér velikosti kolimatoru miize mit na vysledek planu velky vliv. Cim vétsi kolimator
pouzijeme, tim lepsi bude distribuce davky ve smyslu jejiho homogenniho rozlozeni. Mensi
kolimatory k velikosti cilového loziska zase zvySuji spad davky za hranici loziska. Vhodnym
vybérem kolimatori mizeme také snizit celkovy pocet monitorovacich jednotek. Ackoliv ma
pouziti vice kolimatorii Casto dozimetrické vyhody, je tieba ptihlédnout k moznému prodlouzeni

celkové doby ozatovani.

3.6.2.2 Algoritmy pro vypocet davky

K dispozici se nabizi vypocet pomoci metody Ray- Tracing a pomoci metody Monte Carlo.
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Algoritmus Ray-Tracing vyuziva relativni elektronovou hustotu, k ureni efektivni hloubky
pro libovolny svazek v jakémkoliv bod¢ anatomie pacienta. Je to standardni algoritmus. Relativni
elektronova hustota je definovana jako hodnota elektronové hustoty pro dané CT Ccislo (hodnota
v Houndsfieldovych jednotkach, HU) vzhledem k elektronové hustoté¢ vody. V seznamu vSech
svazkli je uddna efektivni hloubka, a také hloubka centralni osy. Hloubka centralni osy je
euklidovskd vzdalenost podél svazku mezi povrchem pacienta a bodem jeho anatomie. Bod na
povrchu pacienta, ktery je prise¢ikem kazdého svazku s pacientem, je detekovan podle prahové
intenzity CT série. Minimalni hodnotou je Cislo 200 HU. VSechny kiivky relativni elektronové
hustoty proto musi mit nastavenou relativni elektronovou hustotu na nulu pro hodnoty nizsi nez
200 HU [27,28].

Ray-Tracing pouziva data, obsahujici udaje namétené ve vodé pomoci vodniho fantomu.
Dévkove- objemové histogramy (DVH) a statistika minimalni a maximalni davky pro definované
struktury se vypocitdvaji pomoci linearni interpolace na zakladé hodnot davky uloZenych v rastru
vypoctu davky (vypocetni oblast ve 3D). Ktivky izod6z se generuji pomoci algoritmu prolozeni
kiivky a také pomoci hodnot z rastru vypoétu davky. Cim mensi rastr (vybrana oblast) vypoétu
davky zvolime, tim piesnéjsi vysledek dostaneme, jelikoz neptesnosti interpolace jsou nizsi [27]. U
nekterych kritickych struktur sledujeme, jaka je davka v uréitém objemu. Proto je nutné myslet na
fakt, Ze pokud mame vypocetni oblast malou tak, ze nezahrnuje cely kriticky organ, pro vypocet

davkové- objemového histogramu se pouzije jen ta ¢ast, ktera je zahrnuta do vypocetni oblasti.

Obr. 3.6.2.2.1- Vymezeni rastru vypoctu davky ve fantomu

Pii vypoctu nejdiive pracujeme v malém rozliSeni, hovofime o piiblizném vypoctu davky.
Zjistime tak jaké jsou maximalni davky, kudy povedou svazky ptes kritické struktury. Proces
vypoctu v malém rozliSeni je rychly a miZeme pouzivat pomérné malou vypocetni oblast. Dilezité
je si opét uvédomit, ze neziskame informaci o Castech pacientova téla, které nejsou ve vypocetni

oblasti zahrnuty. Pfi pouZiti malého rozliseni vypoctu dochazi k pfepoctu celkového rozliseni tak,

47



aby rozliSeni v jakémkoliv sméru nepiesahlo hodnotu 32. Naptiklad pro objem CT o rozmérech
512 x 512 x 100 budou jednotlivé voxely v malém rozliseni Cinit 16 x 16 x 4 CT voxelt, dostaneme
tedy rozliseni 32 x 32 x 25 [27]. Jakmile je plan ve finalni podob¢, piechazi k vypoctu ve vysokém

rozliSeni, kdy jiz vypocetni oblast musi obsahovat celé télo pacienta.

Algoritmus Monte Carlo svou slozitosti pfesahuje ramec tohoto textu, uvedeny popis jen
nastifiuje celkovou problematiku. Pro pouziti tohoto algoritmu je nutné nejdiive naméfit dodatecna
data na pristroji, kde se bude vyuzivat. Vypocet Monte Carlo je mnohem pfesnéjsi pro loziska,
ktera se nachazeji v ostrém rozhrani tkan-vzduch a snizuje mozné podzaieni loziska na jeho
periferii [12]. Algoritmus vypoctu davky Monte Carlo vyuziva k modelovani disipace (rozptylu)
energie a vazeni drah béhem pohybu cCastic skrz pacienta mérnou hmotnost. Mérna hmotnost je
definovana jako hmotnost na jednotku objemu v g/cm’. Efektivni hloubka neni vyuZivana. Systém
také nestanovuje prisecik centralni osy kazdého svazku s anatomii pacienta. VSechny hodnoty
elektronovych hustot CT maji nenulovou hodnotu mérné hmotnosti, jelikoz pro transformaci
elektronové hustoty na mé€rnou hmotnost neni zapottebi prahova elektronova hustota. Vsechny CT
elektronové hustoty tak maji pfi pouziti metody Monte Carlo nenulovou hodnotu mérné hmotnosti
(standartng se pouziva hodnota 0,001 g/cm’ pro CT elektronovou hustotu 0). Tento algoritmus
vyuziva model, ktery pro vypocet pfenosu elektronti povazuje riizné materialy za ekvivalentni vode
ruzné hustoty.

Postup vypoctu timto algoritmem se sklada z opakovani nekolika soucasti, kde:

- je dan model zdroje, model svazku a model pacienta

- dopad fotonu z modelu svazku na model pacienta se generuje odbérem vzorkl z modelu zdroje

- pfi prichodu fotonu pacientem muze dochazet k interakci, vyskyt interakce je zaloZen na
pravdépodobnostnich modelech

- interakce fotonll generuje a rozptyluje Castice

- jednotlivé interakce vytvaii energii, kterd je zaznamenavana v kazdém voxelu

- postup se opakuje pro vypocet davkové distribuce vSech svazkli

Model zdroje popisuje distribuci drah a energii fotonti z linearniho urychlovace [28].
Model zdroje se vygeneruje v planovacim systému z dozimetrickych dat naméfenych pii uvadéni
pfistroje do provozu. Tento model se sklada ze tfi nezavislych distribuci pravdépodobnosti:
- Distribuce fotonové energie (energetické spektrum fotonil)
- Zdrojova distribuce fotond (SAD 0- pivodni mista vyskytu fotonti v roving ter¢iku)

- Distribuce fluence (hustoty proslych ¢astic)
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Spektrum energie ptredstavuje distribuci pocatecnich energii fotonti na modelu pacienta.
Generuje se pomoci kiivky namétfené procentualni hloubkové davky (PDD) a knihovny predem
vypocitanych monoenergetickych procentualnich hloubkovych davek. Procentualni hloubkova
davka se méti ve vodnim fantomu ve vzdalenosti zdroj-povrch (SSD) 800mm za pouziti kolimatoru
s aperturou 60mm. Vysledné rozdéleni pravdépodobnostnich energii se déli na 40 rovnomérnych
intervali v rozsahu 0-8 MeV. Sada pfeddefinovanych vah intervali energie slouzi pro pocatecni

odhad energetické distribuce a vysledné kiivky hloubkové davky.

Vzorec 3.6.2.2.1- Vypocet hloubkové davky algoritmu Monte Carlo [28].

PDDyc(Z) = Z PDD (E,Z) - Weight(E)
all E

kde:

*PDD (E, Z) je datovym bodem procentualni hloubkové davky (PDD) v hloubce Z pro energii E
monoenergetického svazku z knihovny dat.

*Weight (E) je vahovym faktorem poc¢ate¢niho bodu pro tuto energii.

Vztah mezi vypoctenou kiivkou hloubkové davky a naméfenymi udaji se pak vypocita pomoci

vzorce 3.6.2.2.2.

Vzorec 3.6.2.2.2- Vypocet vztahu mezi vypoctenou kiivkou hloubkové davky a namétenymi udaji

[28].

Zallz(PDDMC ) PDDméfend)
\/Zallz(PDDMC)Z '\/Zallz(PDDméfend)Z

Distribuce fluence spolu s distribuci zdroje predstavuje distribuci smérd, ve kterych jsou
fotony emitovany z ter¢iku. Vypocitava se znaméfené¢ho profilu svazku v uzivatelem zadané
hloubce a vzdalenosti SAD pii odstranéném sekundarnim kolimatoru.

Distribuce zdroje ptedstavuje distribuci ptivodnich fotonovych bodt. Vypocitava se jako

radialni funkce v roving€ ohniska (SSD=0).
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Model pacienta poskytuje informace o fyzickém materialu v kazdém bodu v téle pacienta
coz je nezbytné pro vypocet davky spolecné s vnéjsi konturou pacienta [28]. Tento model se
generuje z CT ezt kazdého pacienta a z referencnich udajii o materidlech, které jsou v softwaru.
Tento model zahrnuje hustotu hmoty kazdého voxelu a typ materialu kazdého voxelu.

Geometrie svazku poskytuje prostorové informace v soufadnicovém systému pacienta pro
kazdy svazek [28]. Sady svazki jsou shodné pro vSechny algoritmy. Je nezbytné pied vypoctem

provést vypocet algoritmem Ray- Tracing, kde je svazkiim ptifazena vadha (pocet MU).

Vypocet davky metodou Monte Carlo je nachylny na statistickou neurcitost. Dochazi zde
ke kompromisu mezi dobou vypoctu a neurcitosti. Pii planovani 1écby si uzivatel miize zobrazit,
jak dlouho bude trvat vypocet s vybranou neurcitosti. Neurcitost je fizena poctem simulovanych
historii fotond. Nastavenim neurcitosti vypoctu ur¢ime celkovy pocet simulovanych historii fotond.
Historii se nazyva kazda fotonova simulace vcetné simulaci vSech sekundarnich ¢astic a fotont,
které vznikaji interakcemi primarnich fotond s modelem pacienta. Zavisi také na velikosti voxelt,
pacienta a geometriich svazkl, a také na sloZeni pacienta. Algoritmus Monte Carlo simuluje energii
uloZzenou jednotlivymi fotony pii jejich prichodu modelem pacienta. Absorbovana davka pro
kazdy svazek se vypocitava seCtenim energii v modelu pacienta ze vSech historii. Souc¢tem davky
viech svazkil se vypoéte celkova distribuce davky a jeji statistickd neurditost. Cim presndjsi
vypocet pozadujeme, tim delsi je samotny vypocet.

Sada svazkl obsahuje nastaveni monitorovacich jednotek a primér kolimatoru pro kazdy
svazek. Vzorec 3.6.2.2.3 slouzi k vypoctu poctu historii fotoni simulovanych pro jednotlivé

svazky.

Vzorec 3.6.2.2.3- Vypocet poctu historii simulovanych fotond pro jednotlivé svazky [28].

2
M Usvazek Csvazek

Npist = NhistoNsvazky Y MU 2
vsechny svazky svazek“svazek

kde:

Npigt pocet historii fotont

MU yazex monitorovaci jednotky na svazek

Covazek pramér kolimatoru svazku

Nivazky celkovy pocet vazenych svazki (MU>0)
Npisio normalizaéni faktor
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Normalizac¢ni faktor udava primémy pocet historii, které jsou potfebné pro dosazeni
nadefinované hodnoty neuréitosti pii zavére¢ném vypoétu s vysokym rozlisenim. Cim vice svazki
s vys$i vahou pouzijeme, tim dosahneme niz§i statistické neurcitosti. Diky vypocétu Monte Carlo
ziskame nové feSeni planu. Nastaveni MUy, s zméni, geometrie vSak ziistane stejna, tedy
vSechny ozafovaci pole. Neni vyjimkou, Ze nékteré svazky s nizkou véhou, a proto relativné
vysokou statistickou neurc€itosti, z pocatecniho vypoctu maji stanovenu vysokou davku v novém
feSeni. Pokud vysledek rovnice 3.6.2.2.3 bude niz$i neZ np50, hodnota ny;; se nastavi na hodnotu
Npisto-

Ke vzorkovani jednotlivych fotonli potfebujeme kompletni zdrojovy model, velikost
sekundarniho koliméatoru a korekéni faktory vybraného kolimatoru pro energii a velikost pole. Na
vystupu ziskame velikost energie fotonu z energetického spektra, pozici fotonu z jednoduchych
geometrickych principti, vdhu fotonu z rozlozeni fluence a smér ziskdme kombinaci pozice a

rozloZeni zdroje.

3.6.3 Vyhodnoceni

Na pocatku kroku Vyhodnoceni je plan pfipraven k zavérecnému propoctu a vyhodnoceni.
Pokud jsme s planem spokojeni, mizeme pfistoupit k findlnimu vypoctu s vysokym rozliSenim
jednim z algoritmi pro vypocet davky. Pfi tomto vypoctu je oblast pro vypocet davky zvétSena tak,
aby obsahovala celé télo pacienta. Po vypoctu je potieba stanovit pozadovanou davku k predepsané
izodoze. V doporuceni ICRU (International Commission on Radiaton Units and Measurements)
reportu 50 z roku 1993, je stanoveno, Ze kolisani davky v planovacim cilovém objemu (PTV) by se
mélo pohybovat vrozmezi 95-107% [35]. Proto b&hem piedepisovani referencni izoddzy
sledujeme v DVH, kterd z izod6z je nejblize pokryti 95% objemu PTV. Nejblize 95% ve smyslu
rovnd 95% ¢i vyS$i. Videdlnim piipadé je predepsand izodoza piiblizn€ 80%. Jiz v prabchu
planovaciho procesu se predepisuje pozadovana davka vetsi. Pokud chceme v lozisku napt. 10Gy,
pfedepiSeme pozadovanou davku na 10 x 0.8, tedy 12.5 Gy. Tento postup vychazi s profilu
pouzivaného svazku a dale z principu ,,sklddani* davky z mnoha poli. Je mnohem jednodussi ozafit
lozisko nehomogenng, s tim Ze piedepsana davka je v celém objemu (v 95%) a v n€kterych ¢astech
je dévka vetsi. Ne vsak mensi!

Pro posouzeni findlnich parametrd planu slouzi davkové objemovy histogram a tabulka
statistik davek.

Davkove objemovy histogram (DVH) udava DVH pro kazdy zakresleny cilovy a kriticky

objem zajmu. DVH se aktualizuje po kazdém propoctu béhem planovani. Klepnutim na graf
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mizeme zobrazit davku v cGy odpovidajici dané procentualni davce a velikost pokryti zobrazené
procentualni davky v daném objemu.

Tabulka statistik davek uvadi maximalni, minimalni a stfedni hodnoty davek pro kazdy
objem zajmu. Dale jsou zde uvedeny tfi indexy, pomoci kterych hodnotime kvalitu planu a dale je
zde hodnota procentualniho pokryti.

- Index konformality (CI): pomér celkového objemu tkané, ktery dostal predepsanou davku
nebo vétsi davku v predepsané izodoze, k objemu tumoru, ktery dostal predepsanou davku

nebo vetsi [27].

- Novy index konformality (nCI): je to index CI vynasobeny pomérem celkového objemu

tumoru k objemu tumoru, ktery dostal predepsanou nebo vétsi davku k dané izodoze [27].

- Index homogenity (HI): pomér maximalni davky k davce predepsané [27].
- Pokryti: objem tumoru, ktery dostal ptedepsanou davku, déleny celkovym objemem

tumoru, krat 100 [27]

Obr. 3.6.3.1- Ukazka davkoveé objemového histogramu a tabulky statistik davek.

Nodes 48 Total MU 21443 39
Beams 146 Min MU 20.16
Max Dose (cGy) 2083.33 Max MU 258.84

Dose Statistics Table

VOl ‘ Min Mean Max Cl ‘ nCl ‘ HI ‘ Coverage
(cGy) (cGy) (cGy)

WPV 81696 1491.09 208333 160 167 2.08 95.91%
Merici Bod 164067 182231 2036.21
Spinal XSight 1.74 6292 807.74
[PTV] Shel 1 6465 41337 92612
[PTV] Shel 2 2201 15155 66432
[PTV] Shall 3 1.84 2804 67534
[PTV] Shell 4 4060 260.26 847.25
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4 Definice problému a navrh feSeni

Jednotlivé organy v lidském téle vykazuji pohyb. Vlivem své funkce se jedna o
fyziologicky pohyb, ktery ovliviiuje také tkané a organy okolni. Nekteré pohyby lze ovlivnit vili.
K vyrazné pohyblivym organtim patii plice, coz vyplyva jiz zjejich funkce. Vlivem pohybu
branice jsou ovlivnény jatra, slinivka bfisni a dalsi prilehlé organy [11,23].

Jednou z velkych problematik v soucasné radioterapii je ozafovani nadord, které jsou
pohyblivé. Systém CyberKnife nabizi nékolik moznosti jak ozarit pohybliva loziska se
submilimetrovou ptesnosti diky systémtm sledovani cile. Je mozné napiiklad sledovat cil samotny
nebo implantované kontrastni markery (zlata zrna). Toto umoznuje zmensit planovaci cilovy objem
az 0 60% [14]. Tato problematika je v textu vice popsana dfive.

Dalsi text je zaméten jen na plicni loziska. V nékterych ptipadech mize dojit k situaci, kdy
neni mozné lozisko ozafit Zadnym ze systému sledovani cile. Lozisko mize byt ,,neviditelné* na
DRR snimcich nebo jen jej systém nedokédze rozeznat s dostatecnou jistotou. V jiném piipade se
lozisko miize sumovat za nekterou z kosti, nejcastéji za Zebry ¢i za kli¢ni kosti, coz znemoziiuje
jeho sledovani. Znamé jsou také piipady, kdy kaudalné ulozené lozisko ,,mizi* za branici pfi
vydechu pacienta a tedy pii vyklenuti branice kranialn€. Vzhledem k procestim jakymi zaméfovaci
algoritmy funguji, jsou kontraindikovani pacienti obézni a dusni. Ve vSech téchto ptfipadech, kdy
nemuzeme pouzit systém Xsight Lung Tracking se nabizi implantovat do nadoru kontrastni
markery.

Jaké jsou moznosti, pokud je implantace kontrastnich markert kontraindikovana?

V téchto ptipadech pfichazi na fadu ozafeni ITV- internal target volume. Tento cilovy
objem vznika zakreslenim vét$iho objemu, ktery pokryje rozsah pohybu nadoru béhem dychaciho
cyklu pacienta. Jsou pofizeny 2 série CT snimkil, a to v pfirozeném nadechu pacienta a ve vydechu.
Dokonalej$i metodou je pofizeni CT videosekvence pomoci 4D CT, ktera pokryje cely dechovy
cyklus pacienta.

Systém CyberKnife nenabizi specialni podsystémy pro ozafovani pohyblivych lozZisek jako
jediny. Jinou moznosti je IGRT systém pro sledovani dychacich pohybti neboli 4D konformni
radioterapie, ktera bere v ivahu zmény, které mohou nastat v prubéhu ozatovani. Hojné pouzivany
zpusob je respiratory gating. Pacient mtize dychat pfirozené, zatimco sledujeme dychaci pohyby,
obdobnym zplisobem jako u pfistroje CyberKnife. Ozatfeni pak probiha pouze v té fazi dychaciho
cyklu, kdy je stabilita loziska nejveétsi (zpravidla vydech). Vyhoda pfistroje CyberKnife je
jednoznacn€ v moznosti sledovat ozafované lozisko po dobu ozafovani a tedy minimalizovat

mnozstvi ozéfené zdravé tkané. Komplikace pfichazeji v situaci, kdy potiebujeme ozatit 1TV,
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pricemz sledujeme pouze polohu pacienta podle struktur patefe (Xsight spine). Zatimco se u
konven¢ni radioterapie pouziva mnohalamelovy kolimator (MultiLeaf), ktery dokaze ptizpisobit
tvar ozafovaciho pole podle tvaru loZiska v daném sméru, systém CyberKnife pouziva pouze uzce
kolimované svazky s kruhovym primérem. Te&mito uzkymi svazky ozafuje s podstatné vétsiho
poctu ozatovacich poli, nez jak je tomu v konvenéni radioterapii. Plan 1é€by muze byt vytvoren
s pouzitim izocentrické techniky nebo s vyuzitim sekvencni optimalizace, kdy mize kazdy svazek
vyuzivat vlastni izocentrum. Davka v lozisku je vysledkem sc¢itani davek z jednotlivych poli.
Jelikoz dochézi k postupnému ,,skladani davky* v cilovém lozisku aniz by bylo sledovano
samotné lozisko, nabizi se otazka, do jaké miry si mizeme byt jisti kvalitou ozafeni. Béhem
ozateni mize dojit k situacim, kdy bude uzce kolimovany svazek zacilen do oblasti, kde se ve

stejnou chvili nemusi nachazet lozisko. Jak piesné mohou byt ozateny ITV objemy?

Obr. 4.1- Pohyb PTV v objemu ITV (nadech a vydech).

Rizné metody ozatovani ITV systémem CyberKnife mohou mit své vyhody i nevyhody. S
planem vytvofenym sekvencni optimalizaci, tedy s pouZitim mnoha izocenter, které jsou voleny
automaticky v optimalizaci, lze pfedpokladat, Ze je vysokd pravdépodobnost podzateni
ozatovaného loziska. Vzhledem k tomu, ze kazdé pole miize mit vlastni izocentrum, nardsta Sance,
Ze se tumor bude nachézet castéji mimo svazek zaieni, poptipadé nebude ve svazku po celou dobu.
Izocentrické nebo izocentrické konformni planovani ma nespornou vyhodu, Ze si miZeme
izocentrum zvolit sami manualné. VSechny svazky jsou mifeny do izocentra a volba konformniho

planovani nam umozni dobfe pokryt davkou i nepravidelné loziska. Cely ozafovaci plan se jevi
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jednodussi a vzhledem k faktu, ze jsou svazky zacileny do jednoho mista, klesa teoreticky
pravdépodobnost, Zze se do tumoru ,netrefime”. Neméné¢ dulezitym aspektem bude volba
kolimatoru. Podle navrzenych pokyni se doporucuje zvolit kolimator tak, aby jeho maximalni
velikost byla stejn¢ velkd nebo mensi jako nejmensi rozmér ozafovaného loziska, pokud jej
zméfime ve tfech osdch. Druhym zpisobem volby kolimatoru je pouzit velikost, kterd odpovida
40-65% nejvétsiho rozméru ozatovaného loziska. Pokud se zamyslime nad principem ozatfovani
ITV, tedy loziska, které nemtizeme sledovat, logicky vyplyva, ze ¢im vice kolimator bude pokryvat
celé lozisko, tim spiSe nedojde k podzafeni neboli tim spiSe nedojde ktomu, Ze lozisko
nezasahneme. Musime vSak myslet na to, Ze kolimatory maji kruhovy tvar. Zakreslenim tumoru ve
dvou fazich dychani ziskdme vétSinou podélny objem. Pokud bychom zvolili kolimator, ktery
pokryje celé lozisko, méli bychom mit jistotu, Ze nedojde k podzareni. Musime si vSak uvédomit,
ze pokud ovalny tvar ozafovaného loziska prekryjeme stejn¢ velkym nebo vét§im kruhem, ozarime
velkou cast zdravé tkan€, kterou bychom normalné usettili.

Po zvazeni téchto faktt l1ze predpokladat, ze izocentrickd konformni metoda je vhodné;jsi
neZ sekvenéni optimalizace pro ozatovani ITV. Zaroveii by mélo zaleZet na volbé kolimatoru. Cim
vice kolimator pokryje velikost ITV, o to s vétsi jistotou bychom méli zasahnout tumor, ktery se
pohybuje v celém objemu ITV. U malych kolimatord, ackoliv mohou odpovidat doporu¢enym
pokynim pro volbu kolimatoru, hrozi, ze svazek nebo jeho cast nezasdhnou pravé tumor
pohybujici se v ITV. V této praci bude tento pfedpoklad ovéten nebo vyvracen.

Rychlost zmény polohy loziska zavisi na rychlosti dychacich pohybti pacienta. Obzvlast
lidé postizeni plicnim onemocnénim mohou mit dychaci frekvenci vétsi nebo mensi nez je
fyziologicka dechové frekvence, tedy pfiblizné 12 dechii za minutu (skutecna fyziologicka
frekvence je vyssi, vychazi se z predpokladu, Ze pacient lezi a je v naprostém klidu bez zatéze).
Pohyb tumoru se pfiblizi ozatovani statického loziska tim vice, ¢im mensi bude dechové frekvence.
Oproti tomu, ¢im bude dechové frekvence vyssi, tim spiSe by mohlo dojit k minuti loziska. I tento

predpoklad by mohl byt v této praci ovéfen nebo vyvracen.
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5 Metodika prace
Ptiprava ozarovacich plani probihala na planovaci konzoli MultiPlan. K provedeni méfeni
byl potfeba vhodny fantom, dozimetricka sonda s dozimetrem (elektrometrem), filmy pro filmovou

dozimetrii, kalibrovany skener, software pro filmovou dozimetrii, teplomér a tlakomer.

5.1 Fantom

Pro simulaci ozatfovani pohyblivého loziska v plicni tkani pacienta byl zvolen Dynamic
Thorax Phantom (CIRS inc.). Tento fantom patii k vybaveni systému CyberKnife. Sklada se
z makety hrudniku pacienta, mechanické jednotky simulujici dychéci pohyby pacienta a z ovladaci
konzole [30]. Maketa hrudniku je z materidlu ekvivalentniho lidské tkani. Obsahuje také tkanove

ekvivalentni patef pomoci, které se provadi zarovnani fantomu pied 1écbou.

Obr. 5.1.1- Dynamic Thorax Phantom a jeho ovladaci konzola.

Mechanickd jednotka fantomu simuluje jednak pohyby hrudniku pti dychani a také
pohybuje s ozafovanym loziskem imérné k dychacim pohybim. Je nutné si uvédomit, ze ackoliv
se pii dychani hrudnik pohybuje smérem superior- inferior, nador se vlivem pohybu branice
pohybuje pfevazné kranio-kaudalné. Mechanicka jednotka béhem simulace dychani pohybuje s
drzakem pro umisténi LED diod (stejné ma pacient pfipevnény na hrudniku béhem 1é¢by), a také
posunuje, ptipadné rotuje s valcem (vodici ty¢i), ktery prochazi ,,plicni tkani. Valec je z materialu
ekvivalentniho plicni tkani, stejné jako material, kterym prochézi. Standardné je valec uzpusoben
pro vkladani filmt pro filmovou dozimetrii. Ve valci je vyjimatelna rozkladaci ¢ast. Tato ¢ast je
uvnitt obsahuje kouli z materialu, ktery simuluje tumor. Do kostky se vkladaji specialni filmy pro

filmovou dozimetrii, pomoci kterych se po ozafeni vyhodnocuje piesnost systému. Pro nase
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potieby by byla nejvhodnéjsi vodici ty¢, do které bychom mohli vlozit dozimetrickou sondu pro

meéteni davky v bodg. Jelikoz takovyto valec neni soucasti vybaveni byla nezbytna jeho vyroba.
Fantom je pfednastaven na dychaci frekvenci 12 cyklti za minutu. Ve vydechové fazi se

lozisko nachazi 3s, zatimco v nadechové pouze 1s. Lozisko se posunuje o 3cm v kraniokaudalnim

smeéru.

5.2 Ioniza¢ni komora

Pti priichodu ionizujiciho zafeni plynnym prostiedim dochdzi k ionizaci prosttedi. Pokud
ionty vychytame na elektrodach detektoru, mizeme pouzit ionizaci v dozimetrii. Aby byl detektor
citlivy k ionizujicimu zafeni je nezbytné na néj piivést stejnosmérné napéti. (Druhou moznosti je,
aby jeho kapacita nesla elektricky naboj.) Z dozimetru, ktery vyuziva ioniza¢ni detektory, ziskame
signal po dobu, kdy je pfipojeno stejnosmérné napéti. Dozimetry poskytuji informaci v hodnotach
dozimetrickych veli¢in. Casto musime ziskanou informaci prevést pomoci kalibraéni kiivky na
dozimetrickou veli¢inu. V ptipadech, kdy je vlastnim detektorem dutinova ioniza¢ni komirka,
odpovida odezva dozimetrické veli¢in€ presnéji. Takovou byla pouzita béhem méfeni.

Dutinova ioniza¢ni komurka je tvofena malym objemem vzduchu (plynu, kapaliny), ktery
je obklopen pevnou latkou. Tato latka musi mit stejné vlastnosti jako vzduch z hlediska interakce
s ionizujicim zafenim. To hlavné z diivodu, aby sekundarni elektrony vznikajici v plasti mély
obdobné energetické spektrum, jako v pfipadé kdy je dutina obklopena pouze vzduchem. Vyuziva
se grafit. Abychom mohli stanovit davku v daném misté, musime znat vztah mezi energii, ktera je
pfedana ozarfenému materialu a ionizaci vytvorenou v dutin€ vyplnéné plynem v tomto materialu
[24]. Tento problém fesi Braggova- Grayova teorie ionizace v dutin€ a je nad ramec tohoto textu.

Komirky maji obvykle valcovy ¢i ovalny tvar. Vzniklé ionty musi byt vysbirdny v objemu
komtrky tak, aby nedochézelo k jejich rekombinaci nebo dalsi ionizaci. V naSem ptipadé byl pozit
typ s kontinualnim vyhodnocovanim. Zatizeni se sklada z vlastni ioniza¢ni komory, propojovaciho
kabelu a elektrického vyhodnocovaciho zatfizeni. UmozZiiuje ndm méfit ionizacni proud v komote
pro stanoveni davkového piikonu, ale hlavné integruje naboj, jehoz velikost je ekvivalentni
absorbované déavce. Pouzita byla ioniza¢ni komora cylindrickd, oznacenad PinPoint, ktera je
rozméroveé nejmensi a tak také nejvhodnéjsi pro malé ozatovaci pole. Pii vybéru sondy byla

dodrzena doporuceni SUIB (TRS 398) [25].
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Obr. 5.2.1- Dozimetricka sonda PinPoint s dozimetrem (elektrometrem).

5.3 Dozimetrické filmy

Filmové dozimetrie je jedna znejstarSich dozimetrickych metod. VyuZziva citlivost
fotografické vrstvy. Princip tohoto zpiisobu dozimetrie spo€ivd vtom, ze ionizujici zéfeni
zpusobuje z¢ernani filmu. Mirou ozafeni filmu je pak opticka denzita — mira zCernani.

V tomto piipadé byl pouzit typ filmu GAFCHROMIC®EBT2. Tento film je v neozafeném
stavu zluté barvy, coz snizuje jeho senzitivitu k UV zafeni a mize byt vystaven dennimu svétlu.
Odpoveéd na davku vykazuje nezavisle na pouzité energii zafeni. Je vod€odolny diky svému
sloZeni. Aktivni vrstva filmu ma pouze 30um a lezi na polyesterovém substratu o tloust’ce 175um.
Na aktivni vrstvé je kryti o tloustce Spum a chrani aktivni vrstvu od adhezivni vrstvy, na niz je
svrchni polyesterova vrstva. Film EBT2 je ,samovyvolavaci“ coz eliminuje pouzivani

fotografickych chemikalii.

Obr. 5.3.1- Znazornéni péti vrstev filmu GAFCHROMIC®EBT?2 [33].

A clear polyester ......c.... 50 microns

B adhesivelayer ...............25 microns Appraximate thicknesses

C top COat .o S MICTONS 3 Aty ia] values may vary slightly.
D active substrate layer .....30 microns

E clearpolyester .............175 microns

mopompe
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5.4 Teplomér a tlakomér
Pii odectu namétené hodnoty z elektrometru je nutné tuto hodnotu vynasobit korekénim

koeficientem na aktualni teplotu a tlak.

Vzorec 5.4.1- Vypocet korekéniho koeficientu k,, r [25].

t+273,2
_ " Po

T to+2732 p

kpr
kde:
Po - je normalni tlak, p, = 101,325kPa
p [Pa] - naméteny tlak,
to- normalni teplota, t0 = 20°C

t [°C]- namétena teplota

5.5 Vyroba tyée vodici dozimetrickou sondu

Na vyrobu vodici tyce pro dozimetrickou sondu byl pouzit tvrzeny polystyren, ktery ma
podobnou denzitu jako plicni tkan. Vzhledem k faktu, ze provadéné méfeni je relativni méfeni, je
mirny rozdil mezi materidlem fantomu a polystyrenem zanedbatelny. Pro vyfezani identického
tvaru jako ma originalni valec byla pouzitd vyfezavacka Autimo 2D. Autimo 2D se sklada
z vytezavaciho systému, kde je pozadovany tvar vyfezan pomoci Zhaveného vlakna a z ovladaciho
pocitaCe se software, ktery umoziiuje navolit pozadovany tvar. Do takto vyfezaného valce byl
vysoustruzen otvor, do kterého piesné pasuje kryt pro dozimetrickou sondu.

Do Dynamic Thorax fantomu byla vlozena vodici ty¢ s ioniza¢ni komorou. Byla oznacena
pozice tyCe v maximalnim nadechu a maximalnim vydechu. Takto pfipraveny fantom byl
naskenovan na CT (Siemens Somatom Sensation), abychom ziskali potfebna data pro tvorbu
ozafovacich pland. Bylo nutné vytvoftit 2 série CT snimkd, a to v nddechu a vydechu. Tyto série
jsou nezbytné pro ziskani informace o meznich polohach loziska a umoznily nam tak zakreslit ITV.
Tedy objem, ktery obsahuje polohu loZiska v nadechu a vydechu. Ob& CT série byly odeslany do

planovaciho systému MultiPlan.(viz Ptiloha I)

5.6 Priprava ozafovacich plana
Po nacteni CT snimkd fantomu do planovaci konzoly bylo prvnim krokem provedeni fiize
obou sad CT snimki. Série byly pfesn¢ prekryty pies sebe a proménlivé zobrazeni obou sérii nam

umoznilo zakreslit ozatfovaci objem ITV z meznich poloh PTV v nadechové a vydechové fazi.
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Po uspésném zflzovani CT fezl nésleduje zakresleni ozafované objemu a dalSich struktur,
které jsou objektem zajmu. Bylo zakresleno PTV, tedy ozafovany objem pouze ve vydechové fazi.
Tento objem pfedstavuje koule o priméru 2cm v jejimZ stfedu se nachdzi métici bod ioniza¢ni
komory. V praxi by tento na$§ zakresleny objem odpovidal GTV, cist¢ ozafovanému lozisku.
V nasem ptipadé nepotiebujeme vytvotit PTV pfidanim bezpecnostniho lemu k GTV a tedy PTV je
stejné jako GTV (Obr. 5.6.2 vlevo). Dale bylo zakresleno ITV (Obr. 5.6.2 uprostied), tedy objem
obsahujici polohu loziska v nddechu a vydechu. Poloha PTV o priméru 2cm se mezi nddechem a
vydechem lisi o 3cm a tedy vysledné ITV ma na délku Scm. Nasledné byl zakreslen objem pro
sledovani cile systémem Xsight Lung. Tento objem se pfi pouziti systému Xsight Lung snazi
systém nalézt a sledovat. Jeho zakreslenim ziskdme také konturu, kterou mizeme zobrazit piimo
b&hem ozafovani na ovladacim pocitaci. Pomoci této kontury miizeme napovédet systému, kde se
ptesné sledovany objem nachézi v piipadé, ze jej nemtize detekovat, nebo dojde k nepfesné
detekci. V praxi tento objem tvoii vétSinou GTV, tedy samotné naddorové lozisko, nebo jeho dobie
viditelna Cast na vygenerovanych DRR snimcich. V naSem pfipadé¢ tento objem tvoii koncova Cast

ioniza¢ni komory s obalem, ve kterém se nachazi ve vodici tyci.

Obr. 5.6.1- Zakresleny objem pro sledovani cile systémem Xsight Lung

Dalsim zakreslenym objemem je oblast patete. Patet musi byt zakreslena, abychom mohli
vyuzit systém Xsight Spine, ktery kontroluje polohu pacienta pomoci struktur patete
v bezprostiedni blizkosti ozatfovaného loziska. Pro urceni vypocitané davky byl zakreslen objem

v okoli méficiho bodu ioniza¢ni komory (Obr. 5.6.2 vpravo). Tento objem ma pfiblizné 6 x 6 x
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6mm a slouzi k zprimérovani vypoctené davky v t€sné blizkosti méficiho bodu. Poslednim
zakreslenym objemem je ,,pokozka“. Tvofi pouze obrys kolem celého fantomu a ohranicuje oblast,
kde se pocita davka. V§e mimo tuto konturu je v planovacim systému brano jako vzduch a davka

zde neni vypocitana.

Obr. 5.6.2- Objemy PTV v pozici nddech a vydech (vlevo), objem ITV (uprostfed) a objem okoli

méticiho bodu ioniza¢ni komory (vpravo) .

Po zakresleni vSech potiebnych struktur nasleduje krok Zarovnani, kde dochazi ke
stanoveni poctu frakci, vybéru ozatovaci oblasti a ozafovaci cesty, vybéru typu kolimatoru a
nakonec k vybéru systému sledovani cile. VSechny plany jsou vytvoreny pro 1 frakci, ozafovaci
oblasti je pomyslnd oblast téla pacienta- Body. Ozafovaci cesta pfislusnd pro oblast Body se
nazyva One Path Body. Pouzité kolimatory jsou vzdy fixni. Nebyl pouzit variabilni kolimator Iris.
Systém sledovani cile byl zvolen v zavislosti na ozafovaném objemu. Pro referencni plany byly
vyuzity systémy Xsight Lung a Xsight Spine. Xsight Lung pro dynamicky plan, kdy je ozafovana
oblast pod neustalou kontrolou a za vyuziti systému Synchrony je k pohybu ozafovaného loziska
ptizptisoben pohyb robotického ramene nesouciho linearni urychlovac. Xsight Spine byl pouzit pro
staticky plan, kdy se lozisko nehybalo. Ozafovana byla pouze oblast PTV. Pro ozatovani ITV byl
zvolen systém Xsight Spine. Timto zptisobem tedy doslo k simulaci ozafovani nedetekovatelného
loziska, kdy je poloha pacienta sledovana pouze pomoci struktur patete.

Posledni ¢ast kroku Zarovnani se tyka vybéru sledovaci oblasti. V ptipadé Xsight Lung
dochazi k vygenerovani referen¢nich DRR snimkd, kde miizeme zkontrolovat viditelnost loziska a
zobrazit pomocnou konturu, zda odpovida sledovanému cili. V ptipadé Xsight Spine je nutné
ptiradit 81 bodovou miizku k useku patete, ktery slouzi k verifikaci polohy pacienta. Translace a

rotace vybraného useku patete jsou pak béhem 1écby patrné na deformaci miizky. Nutno
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pripomenout, ze soucasti ptipravy planu se sledovanim Xsight Lung jsou také kroky jako pro plan

s pouzitim systému Xsight Spine, jelikoZ prvotni zarovnani pacienta probiha podle struktur patete.

Obr. 5.6.3- DRR generovany v planovacim systému pro oblast sledovani metodou Xsight Spine

(vlevo) a metodou Xsight Lung (vpravo).

Vsechny plany byly naplanovany na pfedepsanou davku 10 Gy vjedné frakci. Tedy
nejméné 95% ozatfované¢ho objemu dostane davku 10 Gy nebo vyssi. V idedlnim pfipad¢ se nachazi
cilova davka v oblasti 80% izodozy. Jiz v prib&hu planovaciho procesu se predepisuje pozadovana
davka vétsi. Pokud chceme v lozisku 10Gy, piedepiseme pozadovanou davku na 10 x 0.8, tedy
12.5 Gy. Jedna frakce neni v pfipad¢ ozafovani fantomu problémem, jelikoZ je mozné ji ozafovat
neustale znovu. Nejsou zde tedy aplikovany bezpe¢nostni prvky, které zabramuji ozafeni pacienta
vice krat, nez bylo pozadovano. Jednotlivé plany se 1isi velikosti pouzitého kolimatoru, algoritmem
pro zacileni a optimalizaci svazkl. VSechny plany byly kalkulovany algoritmem vypoctu davky
Monte Carlo. Vypocet Monte Carlo je mnohem piesnéjsi pro loZiska, ktera se nachazeji v ostrém
rozhrani tkan-vzduch a snizuje mozné podzareni loziska na jeho periferii. Pro provedeni kalkulace
algoritmem Monte Carlo je nezbytné nejdiive provést kalkulaci algoritmem Ray Tracing.

Celkem bylo vytvoteno 18 plant. 9 plant pro Izocentrické konformni zacileni a 9 pland
pro sekvencni zacileni. Z téchto deviti plant byly vzdy 2 naplanovany na PTV. U téchto plant byl
ocekavan nejpresnéjsi vysledek a slouzily jako referencni, také pro ovéfeni piesnosti systému.
Prvni plan byl ozafen staticky, tedy bez pohybu loziska ve fantomu, druhy plan byl dynamicky

s pouzitim systému Xsight Lung. U téchto plant byly zvoleny velikosti kolimatorti podle pravidel
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pro vybér vhodného kolimatoru. Pouze u sekvencni metody byly pro referencni plany pouzity 2

ruzné kolimatory. Tato volba odpovida pravidliim pro volbu kolimatoru a stejné kolimatory by byly

pouzity i v realném ptipadé s obdobnym ozafovacim objemem.

Zbyvajicich 7 plant pro kazdy typ zacileni bylo naplanovano na ITV a kazdy plan se lisil

velikosti pouzitého kolimatoru.

Tabulka 5.6.1- Ptehled ptipravenych plani pro méteni ioniza¢ni komorou.

Izocentricky- Sledovani Velikost Sledovani Velikost
Y Objem ; kolimatoru Sekvenéné | Objem ; kolimatoru
konformné cile cile
(mm) (mm)
Staticky PTV Xsight Lung 20 Staticky PTV Xsight Lung | 7.5+ 12.5
Dynamicky PTV Xsight Lung 20 Dynamicky PTV Xsight Lung | 7.5+ 12.5
Dynamicky ITV Xsight Spine 12.5 Dynamicky ITV Xsight Spine 12.5
Dynamicky ITV Xsight Spine 15 Dynamicky ITV Xsight Spine 15
Dynamicky ITV Xsight Spine 20 Dynamicky ITV Xsight Spine 20
Dynamicky ITV Xsight Spine 25 Dynamicky ITV Xsight Spine 25
Dynamicky ITV Xsight Spine 30 Dynamicky ITV Xsight Spine 30
Dynamicky ITV Xsight Spine 40 Dynamicky ITV Xsight Spine 40
Dynamicky ITV Xsight Spine 60 Dynamicky ITV Xsight Spine 60

Pro zkvalitnéni vysledného planu byly pouzity béhem planovani pomocné lemy. Lem je
pomocna struktura, ktera zpravidla kopiruje tvar ozafovaného loziska a je umistén v urcité
vzdalenosti od loziska. Bé€hem planovani se stanovuje pozadovana davka v lemu, coz vede
k lepsimu rozloZzeni davky. Pomoci lemi mizeme snadno maximalizovat spad davky a
minimalizovat davku s rostouci vzdalenosti od loziska.

Po dokonceni kazdého planu byla zaznamenana stfedni davka (mean dose) v pomocném
objemu, ktery byl zakreslen kolem méticiho bodu ioniza¢ni komory. Tato davka byla srovnavana
s namétenou davkou. Jelikoz je plan vytvofen do CT fezli ve vydechu pacienta, ziskame tak
informaci o davce, kterou loZisko obdrzi ve vydechové fazi. Tedy v misté, kde se nachazi nejdelsi
dobu. Abychom ziskali informaci o dévce, kterou obdrzelo ozatované lozisko v nadechové fazi

bylo provedeno tzv. Fantomové prekryti (Phantom overlay). Vysledny plan byl nacten do CT fezii
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pofizenych vnadechu a byla provedena rekalkulace. Opét byla zaznamenana stfedni davka
v pomocném objemu kolem méticiho bodu komory.

Aby bylo mozné ovétit predpoklad, Ze snizs$i dechovou frekvenci je dosazeno vétsi
presnosti ozareni, byla vytvorena dalsi série plant. Celkem bylo vytvofeno 6 plant. 3 plany pro
izocentrické konformni zacileni a 3 plany pro sekvenéni zacileni. Byly pouzity kolimatory velikosti
15, 30 a 60mm., tedy nejmensi, stiedni a nejvétsi kolimator z pouzitych kolimatord pro ozatfovani
ITV.

Zmeéna dechové frekvence byla provedena pfepoctem mnozstvi monitorovacich jednotek
v kazdém poli jiz hotovych plant. Pokud pocet monitorovacich jednotek v kazdém poli vydélime
dvéma, nasimulujeme tak poloviéni dychaci frekvenci. Za stejny casovy okamzik, jako u
pvodnich pland, ozafime vice poli. Toto odpovida pomalejsi dechové frekvenci, jelikoz pokud by
se lozisko pohybovalo pomaleji, doddme do né&j teoreticky vétsi davku v jeho klidové fazi. A
naopak, pokud pocet monitorovacich jednotek v kazdém poli vynasobime dvéma, nasimulujeme
dvojnasobnou dechovou frekvenci.

Me¢iena davka je udajem o davce v centru pomysiného tumoru, ktery je zahrnut do objemu
ITV. Nevypovida tak o ozateni periferie loziska. K ovéfeni ozafeni perifernich casti muze byt
vyuZita filmova dozimetrie. Jak jiz bylo zminéno, pouzity fantom obsahuje ptislusenstvi- vodici ty¢

pro filmovou dozimetrii.

Obr. 5.6.4- Vodici ty¢€ pro filmovou dozimetrii (detail na vkladani filmu).

Pro ptipravu pland musel byt zopakovan cely proces od potfizeni CT fezl, jelikoz byla
zménéna Cast fantomu. Byly pfipraveny ozafovaci plany s naprosto stejnym PTV potazmo ITV
(Obr. 5.6.5 vlevo a uprostfed). Byla snaha vytvofit co nejpodobnéj§i plany planim ptvodnim ve
vSech parametrech. Jako referencni plany byly vytvofeny 2 plany. Izocentricky konformni a

sekvencni plan s metodou sledovani cile Xsight Lung se stejnou volbou kolimatori jako u
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puvodnich plant. Dale byly vytvoieny 3 plany pro obé metody zacileni s kolimatory o velikostech
12.5, 30 a 60mm, kde cilovy objem tvoti ITV. Pfedpokladem bylo, Ze vysledky téchto tii plant

poskytnou dostate¢nou informaci o ozafeni stanoveného objemu.

Obr. 5.6.5- Objemy pro filmovou dozimetrii: PTV v pozici nddech a vydech (vlevo), objem ITV

(uprostied) a DRR snimek pro sledovani systémem Xsight Lung (vpravo).

Po ptipravé vSech ozafovacich plant a potfebnych technickych pomicek, bylo pfistoupeno

k samotnému ozatovani a méfeni vysledné davky.

5.7 Postup méreni

Po zahtati vSech komponent systému CyberKnife byl pfipraven fantom na ozafovaci sttl
pro pacienta. Do fantomu byla pfipevnéna ionizacni komora a jeji stabilita byla zajiSténa lepici
paskou. Pro ozafovani pomoci systému sledovani cile Xsight Lung bylo nutné pfipravit také
zatizeni pro snimaci dychacich pohybl. To spociva v zapojeni LED diod a nastaveni Synchrony
kamery do pozice, ze které mize bezpecné snimat pohyb LED diod. Dale bylo nutné aktivovat
pocitatové rozhrani pro snimani dychacich pohybi. Synchrony model, ktery dava informaci o
poloze loziska v riznych fazich dychaciho cyklu je vytvaren pravé za pomoci tohoto rozhrani.

Kazdy plan byl ozafen ttikrat, aby bylo moznéi vyhodnotit také rozdily v méteni stejného
planu. U kazdého méfeni byly zaznamenavany tlak a teplota v ozafovné. Tyto udaje pak slouzily
k vypoctu korek¢niho koeficientu, kterym se nasobily pfislusné naméfené hodnoty.

Pro filmovou dozimetrii bylo nutné zameénit vodici ty¢ pro dozimetrickou sondu za vodici
ty¢, kde je mozno vlozit film. Pro kazdy plan bylo provedeno jedno méfeni. Pro jedno méfeni jsou
zapotiebi 2 kusy filml. Jedna se o specialni filmy pro filmovou dozimetrii, konkrétné¢ o typ
GAFCHROMIC EBT2. Vodici ty¢ obsahuje vyjimatelnou ¢ast, ktera slouzi k vkladani filmu.

Filmy obsahuji zafezy, aby je bylo mozné zalozit do sebe. Ve vysledku je jeden film umistén
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v sagitalni roviné¢ (Anterior Superior orientace) a druhy vroviné koronarni (Anterior Left
orientace). Filmy prochazi presné sttedem PTV a svou velikosti pokryvaji cely objem PTV, tedy
vlastni tumor v oblasti [TV.

Po ozafeni je nutné filmy naskenovat specialnim kalibrovanym skenerem s vysokym
rozliSenim v 16bit Skale (Epson 10000XL). Aby bylo mozné filmy vyhodnotit softwarem pro
filmovou dozimetrii, je nutné zavést do softwaru kalibracni kiivku (Obr. 5.7.1), ktera udava
informaci o stupni z¢ernani vybrané¢ho typu filmu po obdrzeni uréité davky. Pro vytvoreni
kalibra¢ni kiivky bylo ozafeno celkem 8 filml za referen¢nich podminek. Nastaveni referen¢nich
podminek je takové nastaveni systému, kdy po dodani 100MU do daného mista v ném namétime
davku 1Gy. Byly ozateny davkami 1,2,4,8,10,12,16 a 20 Gy a naskenovany stejnym postupem jako
filmy ptfedchozi. V softwaru pro filmovou dozimetrii byla pfifazena jednotlivym stupiiim
zCerndni, neboli optické denzité, dand davka, jakou byl film ozéafen (Obr. 5.7.2). Vysledné
zobrazeni rozlozeni ddvky bylo porovnévéano srozloZzenim déavky v pfisluSné roviné, které bylo

naplanovano v planovacim systému.

Obr. 5.7.1- Kalibra¢ni kiivka.

True Doze | b eazured 0D |
1 0.000 21133510
2 1.000 27534900
3 2.000 32334100
4 4.000 37328710
5 5.000 44671960
E 10.000 46027100
b 12000 47354 6710
g 16.000 50150 630
3 20.000 &1 210
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6 Implementace vysledki

Jak jiz bylo uvedeno v textu dfive, kazdy z planu, kdy byla vyuzZita ioniza¢ni komora, byl
ozafen celkem tfikrat. Vysledky méteni byly nasobeny pfisluSnym koeficientem k,; a srovnany
s planovanou davkou pro oblast vydechu. Planované davky pro oblast nddechu byly ziskiny
metodou Fantomového prekryti. Tyto davky byly rovnéz srovnany s ddvkami naméfenymi.

Vsechny vysledky byly zaneseny do tabulek a grafii. Staticky plan na PTV byl ozafen bez
pohybu PTV, kontrola pozice fantomu byla provedena systémem Xsight Spine, tedy podle struktur
patefe a ozafovanym objemem bylo jen PTV. Dynamicky plan na PTV byl ozafen s pouzitim
systému Xsight Lung, PTV bylo v pohybu, fantom nam tedy simuloval dychéni. Oba tyto plany na
PTV poskytuji referencni informaci o ptesnosti systému. Pokud vSe funguje spravne, chyba méteni
by méla byt minimalni (zptisobena nastavenim systému, ioniza¢ni komorou ap.). Zbyvajici plany
byly dynamické, tedy s PTV v pohybu, ale cilovym loziskem bylo ITV. Poloha fantomu byla
sledovana systémem Xsight Spine, ¢imz byly simulovany moznosti ozafeni loziska, které nelze
ozafit s pouzitim systému Xsight Lung.
vzdy vytvari ozafovaci plan do CT fezl porizenych ve vydechu. To z toho divodu, Ze vydechova
faze zabira v dechovém cyklu vzdy pfevaznou ¢ast a tak PTV, které je obsaZeno v objemu ITV se
nachazi vétSinu ozarovaciho Casu ve fazi vydechu. V modelovém piipad€ pro tuto praci se PTV
nachazi 3s ve vydechu. Vysledky nadechové faze proto maji hlavné informativni charakter o
presnosti doruceni davky.

Data v nasledujicich tabulkach a grafech jsou prevazné primérné hodnoty. Udaje ze viech

meéteni jsou uvedeny piehledné v Priloze 1.
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6.1 Vysledky méfeni pripravenych plani
6.1.1 Faze vydechu- expirium
Izocentrické konformni zacileni
Nasledujici tabulka a graf zobrazuji zprimérované vysledky ze tfi méfeni pro kazdy plan.
Ve sloupci ,,Rozdil* je uveden rozdil davky namétené k ddvce vypocitané planovacim systémem

v procentech.

Tabulka 6.1.1.1- Zpriimérované hodnoty ze tfi méfeni pro kazdy plan.

Vypoctena Naméiena davka Rozdil Velikost

davka (Gy) (Gy) davek(%) | kolimatoru (mm)
Staticky plan PTV 22,35 22,66 1,38 20
Dynamicky plan PTV 21,79 22,23 2,00 20
Dynamicky plan ITV 21,49 23,31 8,45 12,5
Dynamicky plan ITV 20,17 20,94 3,79 15
Dynamicky plan ITV 18,45 18,73 1,53 20
Dynamicky plan ITV 18,54 18,60 0,32 25
Dynamicky plan ITV 16,20 17,14 5,80 30
Dynamicky plan ITV 16,17 16,55 2,35 35
Dynamicky plan ITV 15,71 16,22 3,23 40
Dynamicky plan ITV 13,90 14,12 1,61 60

Graf 6.1.1.1- Zavislost prumérné chyby méteni na velikosti kolimatoru.
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Sekvenéni zacileni

Nasledujici tabulka a graf zobrazuji zprimérované vysledky ze tfi méteni pro kazdy plan.

Ve sloupci Rozdil je uveden rozdil davky namétené k davce vypocitané planovacim systémem

v procentech.

Tabulka 6.1.1.2- Zprimérované hodnoty ze tfi méteni pro kazdy plan.

Vypoétena “v s oas Rozdil davek Velikost

divka (Gy) | \Améfend divka (Gy) (%) kolimétoru (mm)
Staticky plan PTV 21,12 21,30 0,87 7.5+12.5
Dynamicky plan PTV 23,18 22,40 -3,39 7.5+12.5
Dynamicky plan ITV 21,64 17,75 -17,96 12,5
Dynamicky plan ITV 20,61 17,98 -12,76 15
Dynamicky plan ITV 18,42 19,06 3,49 20
Dynamicky plan ITV 18,73 18,96 1,22 25
Dynamicky plan ITV 16,09 18,12 12.59 30
Dynamicky plan ITV 15,95 16,39 2,76 35
Dynamicky plan ITV 15,33 15,63 1,93 40
Dynamicky plan ITV 13,39 13,61 1,64 60

Graf 6.1.1.2- Zavislost prumérné chyby méteni na velikosti kolimatoru.
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Z vysledkli pro expirium je patrna velice mald chyba méfeni referenénich plant.

Maximalni chyba byla zaznamenana u metody sekvencniho zacileni se sledovanim PTV systémem

Xsight Lung a to -3,39%.
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Vsechny namétené hodnoty pland pro ITV, zacilenych izocentricky konformné, byly do
5% s vyjimkou nejmens$iho kolimatoru 12.5 a kolimatoru 30. Naméfené vysledky pro plany
zacilené sekvencné byly rovnéz do rozdilu 5% s vyjimkou kolimatorti 12.5, 15 a 30. U téchto tfi
zminénych kolimatort doslo jiz k signifikantnim odchylkam v namétenych hodnotach. Zatimco pro
malé kolimatory 12.5 a 15 byla ptedpokladana vétsi chyba v doruceni davky ve smyslu podzafeni,
tak u kolimatoru 30 byl vysledek piekvapivy, ackoli poukazuje na prezareni daného mista.
Vzhledem k nejvétsimu rozméru ITV (5cm) se jevi volba kolimatoru 30 jako vhodna, pokud
budeme postupovat podle pravidel pro volbu kolimatord. Z celkového pohledu lze, pro fazi
vydechu povaZzovat za vice pfesnou metodu izocentricky konformniho zacileni.

Chybu méfeni do rozdilu 5% miizeme povazovat za zanedbatelnou z n€kolika diivodu.
Samotna ioniza¢ni komora mize vnést do méfeni chybu 2-3% a dal$i drobné nepfesnosti mohou
osy X v grafech, pokud bychom ptedpokladali, ze vysledky méteni pti ozatovani PTV jsou
absolutné spravné a vznikly rozdil mezi davkou vypocitanou a zméfenou pouze poukazuje na

chybu méfeni zptisobenou charakterem ioniza¢ni komory a nastavenim meéftici soustavy.

6.1.2 Faze vydechu- inspirium
Izocentrické konformni zacileni

Nasledujici tabulka a graf zobrazuji zprimérované vysledky ze tfi méteni pro kazdy plan.
Ve sloupci Rozdil je uveden rozdil davky naméfené k davce vypocitané planovacim systémem

v procentech.

Tabulka 6.1.2.1- Zpriimérované hodnoty ze tfi méfeni pro kazdy plan.

Vypoétena Naméiena davka Rozdil Velikost
davka (Gy) (Gy) davek (%) kolimatoru (mm)
Staticky plan PTV 22,35 22,66 1,38 20

Dynamicky plan PTV 21,79 22,23 2,00 20
Dynamicky plan ITV 22,90 23,31 1,78 12,5
Dynamicky plan ITV 21,01 20,94 -0,35 15
Dynamicky plan ITV 18,49 18,73 1,29 20
Dynamicky plan ITV 17,34 18,60 7,29 25
Dynamicky plan ITV 15,60 17,14 9,90 30
Dynamicky plan ITV 15,46 16,55 7,02 35
Dynamicky plan ITV 15,29 16,22 6,09 40
Dynamicky plan ITV 13,21 14,12 6,91 60
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Graf 6.1.2.1- Zavislost prumérné chyby méteni na velikosti kolimatoru.
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Sekvencni zacileni
Nasledujici tabulka a graf zobrazuji zprimérované vysledky ze tii mefeni pro kazdy plan.
Ve sloupci Rozdil je uveden rozdil davky nameétené k davce vypocitané pldnovacim systémem

v procentech.

Tabulka 6.1.2.2 — Zprimérované hodnoty ze tii méteni pro kazdy plan.

Vypoétena Naméiena davka | Rozdil davek Velikost
davka (Gy) (Gy) (%) kolimatoru (mm)
Staticky plan PTV 21,12 21,30 0,87 7.5+ 12,5

Dynamicky plan PTV 23,18 22,40 -3,39 7.5+12,5
Dynamicky plan ITV 18,22 17,75 -2,58 12,5
Dynamicky plan ITV 18,92 17,98 -4,98 15
Dynamicky plan ITV 18,41 19,06 3,55 20
Dynamicky plan ITV 18,24 18,96 3,94 25
Dynamicky plan ITV 17,07 18,12 6,13 30
Dynamicky plan ITV 15,45 16,39 6,11 35
Dynamicky plan ITV 14,95 15,63 4,51 40
Dynamicky plan ITV 12,82 13,61 6,19 60
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Graf 6.1.2.2- Zavislost prumérné chyby méteni na velikosti kolimatoru.
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Z vysledkl pro inspirium a izocentrické konformni zacileni 1ze vyc¢ist, ze vSechny chyby
méteni jsou v kladnych hodnotach, kromé kolimatoru 15, kde je vysledna chyba do -1%. Z pohledu
radioterapie je vysledna kladna hodnota chyby ve smyslu piezafeni brana jako pozitivni vysledek
oproti podzafeni ozafovaného loZiska, kdy je hodnota chyby zaporna.. Ackoliv je primérna chyba
u vetSiny plant vétsi nez 5%, nejvyraznéjsi chyby méfeni bylo dosazeno u kolimatoru 30 a to
v priméru 9,9%. U méfeni ozafovacich plant, kde bylo vyuzito sekvencniho zacileni, nebylo
dosazeno signifikantnich rozdiltt mezi davkou naplanovanou a zméfenou.

Jednim z naSich predpokladli bylo, Ze nejvétsi chyby métfeni by mélo byt dosazeno u
malych kolimatorii u sekven¢éné zacilenych pland na ITV, jelikoz kazdy svazek mize mit vlastni
jsou vysledky v expiriu, jak jiz bylo vysvétleno drive. U sekvencné zacilenych plant, pripravenych
ve fazi expiria, byly u nejmensich zvolenych kolimatorti 12.5 a 15 opravdu naméteny nejvetsi
zaporné odchylky a tedy PTV by mélo byt podzateno. V tomto ohledu se da fici, Ze byl stanoveny
pfedpoklad splnén. Na druhou stranu ostatni chyby méfeni, pro vSechny ozafené plany, se
nachazely v kladnych hodnotach. Nejsou patmé piilisné rozdily mezi plany zacilenymi
izocentricky konformné€ oproti zacileni sekven¢nimu, kromé jiz zminénych kolimatort 12.5 a 15.
Béhem piipravy prace nebyl zvazen fakt, Ze stejné€ tak jako mize dojit k podzateni PTV, kdy je cil

minut, mize dojit také k pfezareni cile v pfipad¢, Ze cil zasaZen vicekrat, nez bylo naplanovano.
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Z vysledku vyplyva, ze k urCitym chybam pfi ozafovani dochazi. S nejvétsi pravdépodobnosti se
vsak situace, kdy cil nezasahneme, dostatecné kompenzuje situacemi, kdy cil zasahneme ,,mimo
plan“, a tak jsou vysledné chyby métfeni minimalni a spiSe v kladnych hodnotach. Zajimavym a
neocekavanym vysledkem jsou chyby méfeni u kolimatoru 30. U tohoto kolimatoru byl ocekavan

velice ptesny vysledek. Opak je pravdou a to ne jen u sekvecné zacileného planu.

6.2 Simulace zmény dechové frekvence prrepoctem monitorovacich jednotek

Naésledujici grafy zobrazuji vysledky méfeni pro vybrané 3 kolimatory. Plany s 50% poctu
MU simuluji niz§i dychaci frekvenci a naopak s dvojnasobnym poctem MU (200% MU) vyssi
dychaci frekvenci. V kazdé sérii grafi je zobrazen také graf se zprimérovanymi vysledky
z predeslych méteni pro dany kolimator pro ndzorné srovnani, zda byl splnén predpoklad, ze s nizsi

dychaci frekvenci bude méteni piesnéjsi a naopak.
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6.2.1 Faze vydechu- expirium

Izocentricky konformni zacileni

Graf 6.2.1.1- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru- 50% MU.
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Graf 6.2.1.2- Zavislost primérné chyby méfeni na velikosti kolimatoru.
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Graf 6.2.1.3- Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru- 200% MU.
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Sekvenéni zacileni

Graf 6.2.1.4- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru- 50% MU.
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Graf 6.2.1.5- Zavislost prumérné chyby méteni na velikosti kolimatoru.
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Graf 6.2.1.6- Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru- 200% MU
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6.2.2 Faze nadechu- inspirium

Izocentricky konformni zacileni

Graf 6.2.2.1 - Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru- 50% MU.

15
10 %
5 *
xX
© 0 % X
=S 30 45 60
e -5
o
-10
-15
-20
Velikost kolimatoru (mm)
Graf 6.2.2.2 — Zavislost primérné chyby méfeni na velikosti kolimatoru.
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Graf 6.2.2.3 - Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru- 200% MU.
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Sekvenéni zacileni

Graf 6.2.2.4 - Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru- 50% MU.
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Graf 6.2.2.5- Zavislost prumérné chyby méteni na velikosti kolimatoru.
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Graf 6.2.2.6 - Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru- 200% MU.
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Predpokladem pfi simulaci zmény dechové frekvence bylo, Ze pii nizsi dychaci frekvenci
by mélo byt dosazeno piesngjSich vysledki méfeni nez u totozného planu s referenéni dychaci
frekvenci. A naopak vétsi dechové frekvence by méla pfinést vétsi chybu méteni nez u totozného
planu s referencni dychaci frekvenci.

V ptipadé izocentricky konformné zacilenych pland, kde byla simulovana niz§i dechova
frekvence, bylo dosazeno skute¢né¢ mensi chybovosti méfeni, kromé€ dvou méfeni planu
s kolimatorem 30. U plant zacilenych sekven¢né byla zjisténa mensi chyba méfeni ve vSech
ptipadech a u nejmensich kolimatorti 12.5 a 15 se chyba dokonce piesunula do kladnych hodnot.

Pfi simulaci vyssi dechové frekvence nebyla ve vétSin€é pfipadd naméfena vétsi chyba
méteni jak u izocentricky zacilenych tak u sekven¢né zacilenych plant.

Po posouzeni vSech vysledkii ziskanych z méfeni, kde byla modifikovana dychaci
frekvenci, nelze fici, Ze byl stanoveny predpoklad splnén. Ackoliv pfedpoklad splituje 67% méfeni
se simulovanou polovi¢ni dychaci frekvenci, tak v mnoha znich je rozdil minimalni (1-4%) a
nejviditelnéjsich rozdilt bylo dosazeno pouze u sekvenéné zacileného planu s kolimatorem 15 (19-
20%). Pti simulaci dvojnasobné dechové frekvence byla vétsi chyba méfeni zaznamenana pouze ve
42% pripadi. V téchto piipadech vsak rozdily v chybé byly minimalni (max. 2%).

V nasledujici tabulce jsou pro prehlednost ¢iselné uvedeny vSechny naméfené vysledky,

které se shoduji s udaji v grafech.
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Tabulka 6.2.2.1- Namétené vysledky pro vybrané plany (100%MU, 50% MU, 200% MU)

Izocentricky konformni zacileni- vydech

Izocentricky konformni zacileni- nadech

(expirium) (inspirium)
Velikost Chyba | e | Chyba Velikost Chyba | Chyba 1y g
kolimétoru nllggeojll méfeni I;gf)i;n kolimétoru nllggeojn n;eor;m méfeni
(mm) MU" 50% MU MU" (mm) MU" MU" 200% MU
3,31 1,28 0,82 -0,82 -1,18 -1,11
15 4,36 0,56 -0,06 15 0,19 -1,88 -1,97
3,71 0,77 0,59 -0,43 -1,68 -1,33
5,59 1,60 5,24 9,68 0,73 9,22
30 6,72 10,74 6,42 30 10,85 9,80 10,45
5,09 12,64 5,36 9,16 11,68 9,35
1,49 0,69 2,67 6,78 5,35 7,06
60 1,71 -0,22 2,67 60 7,01 4,39 7,06
1,64 0,59 2,79 6,93 5,24 7,18

Sekven¢ni zacileni- vydech (expirium)

Sekven¢ni zacileni- nadech (inspirium)

Velikost Chyba |y g | Chyba Velikost Chyba | Chyba |y o
kolimatoru rrll(e)gt(:;n méieni nzlgf)f(:;n kolimatoru nllgi)e(;n n;eor;m méfeni
(mm) MU" 50% MU MU" (mm) MU" MU" 200% MU

13,39 6,01 6,91 5,67 5,14 -4,08

15 11,89 722 5,53 15 4,04 4,06 5,32
12,98 6,96 7,09 5,23 429 3,92

13,18 2,36 3,27 6,69 2,12 3,54

30 11,11 8,14 3,06 30 4,73 7,89 3,63

13,49 6,69 4,75 6,98 6,44 533

1,80 1,13 2,61 6,36 6,43 6,30

60 1,57 1,39 2,61 60 6,11 6,71 6,30
1,57 1,24 2,53 6,11 6,55 6,22

6.3 Problematika kolimatoru velikosti 30mm

Vysledky, ziskané pro kolimator 30, nesplnily stanovené pfedpoklady. JiZ v méfenich
s nezmeénénou dychaci frekvenci byly naméteny jedny z nejvétSich rozdila ( 6-12%), ackoliv byly
ocekavany minimalni rozdily. Pfi simulaci niz§i dechové frekvence, se ziskané hodnoty
jednotlivych méfeni pro dany typ zacileni skokové ménily, jak lze vidét napf. u vysledkt
izocentricky konformné zacilenych pland. Nabizi se otazka, pro¢ pravé u kolimatoru 30, kde by
mély byt vysledky velmi presné.

Hrudni fantom pouzity k méfeni pohybuje objem PTV o 3cm. Ioniza¢ni komora je
umisténa ve fantomu tak, aby jeji métici bod byl piesné ve stfedu PTV. Pfi tvorbé plant zacilenych
izocentricky konformné, bylo zvoleno pouze jedno izocentrum piesné ve stiedu ITV, tedy 1,5cm

od stiedu PTV. Obrazek 6.3.1 zplanovaci konzoly znazoriiuje umisténi izocentra (prisecik
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zelenych ¢ar) a velikost kolimatoru 30 (Zluty kruh). Cervené symboly na obrazku znazoriiuji méfici

bod ioniza¢ni komory v poloze vydechu a nadechu.

Obr. 6.3.1- Poloha ioniza¢ni komory v nadechu a vydechu (expiriu a inspiriu).
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Z obrazku vyplyva, ze pokud pouZzijeme kolimator 30 za stavajici konfigurace fantomu a
velikosti ITV, bude se méfici bod ioniza¢ni komory nachazet pfevazné na okrajich ozafovaciho
pole a tedy v oblasti s nejvétsim davkovym spadem. Méfeni mize byt takto velice zkresleno. Toto
vysvétleni objasnuje neocekavané vysledky béhem méteni, a proto by tyto vysledky pro kolimator
30 nemély byt pouzity pro praktické zavéry. Cim je pouzity kolimator vétsi, respektive ¢im vice se
jeho velikost blizi rozméru nejdelsi strany ozatovaciho loziska, tedy ITV, tim spiSe budou svazky
zamifeny do obdobného izocentra , jako je na obrazku, i pii pouziti sekvencniho zacileni. Tento

fakt vysvétluje, proc¢ také u sekvencniho zacileni neodpovidaji vysledky s kolimatorem 30 realité.
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6.4 Srovnani plani dle jejich ziakladnich parametru
6.4.1 Srovnani poctu poli podle pouzité velikosti kolimatoru
Z grafu jednoznaéné vyplyva zavislost po&tu poli a velikosti kolimatoru. Cim, je pouZity

kolimator vétsi, tim méné poli je potreba k dodani pozadované davky do cilového loziska.

Graf 6.4.1.1- Zavislost poctu poli na velikosti pouzitého kolimatoru.
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6.4.2 Srovnéni indexu konformality (CI) podle pouZité velikosti kolimatoru

Cim vétsi kolimator bude pouzity pii tvorbé planu, vzhledem k velikosti ozafovaného
objemu, tim t€z§i bude dodat pozadovanou davku do loziska tak, aby pfredepsana izodoza
kopirovala co nejpiesnéji tvar ozafované oblasti. V grafu je patrna vzestupna tendence CI a zaroven
extrémni skok hodnoty CI u kolimatorti 60, ktery je zpisoben tim, Ze samotny kolimator je vetsi

neZ ozafovany objem.
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Graf 6.4.2.1- Zavislost indexu konformality na velikosti pouzitého kolimatoru.
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6.4.3 Srovnéni indexi homogenity (HI) podle pouzité velikosti kolimatoru

Cim vice se bude velikost pouzitého kolimatoru blizit velikosti ozafovaného objemu, tim
by méla byt dosazena lepsi celkova homogenita ozatfeni (blize hodnoté 1). Z grafu 6.4.3.1 je patrné,
ze nejveétSich hodnot HI dosahuji nejmensi kolimatory. Pii pouziti menSiho kolimétoru, musime
pouzit vice poli. Pozadovana davka v lozisku vznika sloZzenim déavek ze vSech poli, a ¢im je poli

vice, tim méné homogenné bude objem ozéfen.

Graf 6.4.3.1- Zavislost indexu homogenity na velikosti pouZzitého kolimatoru.
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6.4.4 Srovnani po¢tu monitorovacich jednotek na svazek podle pouzité velikosti kolimatoru

Pocet monitorovacich jednotek je ovlivnén typem pouzitého zacileni. Z grafu 6.4.4.1 je
patrné, Ze sekvenéni zacileni vyuziva ve vét§ing pripadii mén¢ monitorovacich jednotek. To je také
jedna z prednosti sekvencniho zacileni, jelikoz méné monitorovacich jednotek znamena krat$i dobu

ozafovani.

Graf 6.4.4.1- Zavislost po¢tu MU na pole podle velikosti pouzitého kolimatoru.
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6.5 Vyhodnoceni filmové dozimetrie

Plany piipravené pro filmovou dozimetrii byly ozafeny jen jednou. Filmy byly zpracovany
specialnim softwarem (Verisoft) a tyto vysledky byly srovnany s predpokladanymi vysledky
z plant. V planovacim systému byly zobrazeny a uloZeny vzdy dva fezy, v transverzalni a sagitalni
roving, které odpovidaly mistu, kde byl vlozen film. Na zobrazenych vysledcich filma je vzdy jina
100% davka, coz je zpisobeno zpiisobem zpracovani filmt, kdy byla jako 100% davka vybran na
kazdém filmu vzdy stejny bod (pixel). Standardné se 100% davka normalizuje na misto s nejvetsi
optickou denzitou. Tento zptisob nemohl byt vyuzity, jelikoz byly filmy v rozich popsany fixem,
abych mohl pozdéji urcit jejich prostorovou orientaci ve fantomu. Popisky vykazovaly pravé
nejvetsi, ale ,,faleSnou” optickou denzitu a Ize je na n€kterych obrazcich identifikovat v rozich
filmu. Pro srovnani bylo proto nezbytné tuto davku piepocitat tak, aby bylo mozné zjistit jaka
izod6za odpovida davce 10Gy. Nutno jesté podotknout, Ze filmova dozimetrie mize vykazovat
chybu méfeni az 10%.

Na naésledujicich obrazcich (6.5.1.1 - 6.5.2.4) jsou vzdy zpracované filmy vyobrazeny
v orientaci anterior-superior (AS) a anterior-left (AL). Snimky vlevo jsou z planovaciho systému,
referenéni izoddza 10Gy je vykreslena silngjsi oranzovou Carou a ¢erveny kruh uvniti predepsané

izodozy kopiruje tvar PTV. Ostatni barvy symbolizuji jednotlivé izod6zy vzdy v odstupu 10%.

Obr. 6.5.1- Legenda pfifazujici barvy k jednotlivym izoddézam.
10% 20% 30% 40% B50% 60% T0% 90% 100% Ref%

V pravé casti obrazki se nachdzi vyhodnoceni filmové dozimetrie. Barva referentni
izoddzy je oznacena Sipkou, pfesna hodnota této izodozy v procentech pro orientaci AS a AL je
uvedena pod kazdym obrazkem . Cerny kruh vyznaduje oblast, ktera odpovida velikosti PTV a
zobrazend izoddza (davka) vtéto oblasti by méla odpovidat izodéze v PTV na snimcich

z planovaciho systému.
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6.5.1 Izocentricky konformni zacileni

Obr. 6.5.1.1- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro referen¢ni dynamicky pldn na PTV, systém

sledovani cile Xsight Lung.
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Obr. 6.5.1.2- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro dynamicky plan na ITV, kolimator 12.5.
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Obr. 6.5.1.3- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro dynamicky plan na ITV, kolimator 30.
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Obr. 6.5.1.4- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro dynamicky plan na ITV, koliméator 60.

100 *%=11.666 Gy

Refmmp [ 25 50

100 %=11.130 Gy

[1>200%

I 120...200 %
B 110120 %
[ 105.110%
I 100..105 %

Refmm)

Referencni izod6za (oznacena Sipkou) 10 Gy: AS 86%, AL 90%

86



6.5.2 Sekvenéni zacileni

Obr. 6.5.2.1- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro referen¢ni dynamicky plan na PTV, systém

sledovani cile Xsight Lung.
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Obr. 6.5.2.2- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro dynamicky plan na ITV, kolimator 12.5.
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Obr. 6.5.2.3- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro dynamicky plan na ITV, kolimator 30.
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Obr. 6.5.2.4- Vyhodnoceni filmové dozimetrie pro dynamicky plan na ITV, koliméator 60.
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Na zobrazenych vysledcich l1ze velice dobfe vyhodnotit rozdil v pfedepsanych izodozach
naplanované a dorucené davky. Na zpracovanych filmech z méfeni je v nékterych piipadech vidét
izodozy pro vétsi davku nez je maximalni vyobrazena davka na snimku z planovaciho systému.
Neni to vSak dikaz, ze namétend davka nesedi s davkou, ktera byla naplanovana. V planovacim
systému se automaticky vykresluji pouze izodozy 10-100%, kdy déavka piedepsanda do PTV
odpovida izodéze 80% (viz 3.6.3) nebo nizsi. Pritomnost izod6z s vétsi ddvkou nez je maximalni
vyobrazend davka na snimku z pldnovaciho systému je tedy v poradku. Nejdilezitéjsi je, aby
nebyla voblasti PTV na filmech davka niz§i nez naplanovana a aby se pfedepsané izoddzy
navzajem co nejvice shodovaly.

Z vysledkt je patrné, ze ani v jednom piipadé nedoslo k podzafeni PTV. Rozdily mezi
naplanovanou dévkou a dorucenou jsou minimalni. Dokonce i pfi pouziti malého kolimatoru 12.5
byla davka dorucena velmi piesné. Na fezu AS je u tohoto kolimatoru vyborné viditelna deformace
izod6z ve sméru pohybu loziska u obou typt zacileni.

Ackoliv vysledky méteni ioniza¢ni komorou ukazaly také velké rozdily v dodané davce (-
18% az +13%) oproti naplanované ve stiedu PTV, filmova dozimetrie ukazala, Ze je davka dodana
velice pfesné a to i na periferii. Jednim z vysvétleni, pro¢ byly naméteny nejvetsi rozdily u malych
kolimatorti, by mohla byt velka nehomogenita. Nejblize stfedu PTV se vyskytuji oblasti s nejvetsi
davkou. I pfi malé odchylce muze dojit k relativné velké chybé méfeni v centru PTV zatimco celé
PTV je ozafeno spravné. Nasledujici obrazek 6.5.2.5 zplanovaciho systému ukazuje izoddzy

kolem ioniza¢ni komory u sekvencné zacileného planu s kolimatorem 12,5.

Obr. 6.5.2.5- RozloZeni izod6z kolem ioniza¢ni komory z planovaciho systému.

Mensi kolimator nez 12.5 by zfejmé nebyl v praxi nikdy pouzit u obdobné velkého ITV.
Filmova dozimetrie prokazala, Ze PTV obsazeno v ITV je ozafeno spravné jak u malych

kolimatort,, tak u plant se sekvenénim zacilenim coz vyvraci na$ predpoklad. V praxi tyto
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vysledky mohou pomoci k ujisténi, Ze pouziti sekvencni optimalizace a malych kolimatort
nezpusobi signifikantné nepiesné ozateni loziska, které neni sledovano systémem Xsight Lung.

Planovani sekvencnim zacilenim je navic efektivngjsi diky zkraceni celkové doby planovani.

6.6 Prokazani vétsi presnosti algoritmu Monte Carlo

Prestoze byly vSechny plany pocitany algoritmem Monte Carlo, byla na pocatku méfeni
ptipravena také série planti ve fizi nadechu, zacilend izocentricky konformné, u kterych byla davka
kalkulovand pouze algoritmem Ray Tracing (Plany byly nésledné¢ ptedélany tak, aby byly
naplanovany primarné¢ do CT fezli ve vydechu.). Na naméfenych vysledcich Ize ukdzat vétsi
pfesnost vypoctu algoritmu Monte Carlo pro oblasti, kde dochazi k velkym rozdilim denzit

(rozhrani tkané a vzduchu). Namétené vysledky zobrazuje nésledujici graf 6.6.1.

Graf 6.6.1- Zavislost primérné chyby méfeni na velikosti kolimatoru- Ray Tracing algoritmus

vypoctu davky.
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Naméfena davka byla vkazdém méfeni mensi nez davka vypocitand planovacim
systémem, tedy davka oCekavana. Jednotlivé plany byly pfepocitany algoritmem Monte Carlo. Bez
provedeni normalizace byly zaznamenany vypocitané stfedni davky v objemu zakresleném kolem
m¢éfticiho bodu ioniza¢ni komory. Vysledky s hodnotami vypoétu Ray Tracing a Monte Carlo jsou

v nasledujicim grafu.
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Graf 6.6.2- Zavislost primérné chyby méfeni na velikosti kolimatoru- Ray Tracing a Monte Carlo

algoritmus vypoctu davky.
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Z grafu 6.6.2 je vidét, Ze pii prepoctu algoritmem Monte Carlo se chyby méfeni presunuly
do kladnych hodnot. Vysledky se velice podobaji vysledkim z obdobnych plani, které byly
vypocitany algoritmem Monte Carlo, normalizovany na predepsanou izodozu, ozafeny a jsou
zminény v textu dfive.

Jako dikaz vétsi presnosti algoritmu Monte Carlo Ize tyto vysledky brat, pokud vezmeme
v uvahu, ze referencni méfeni, tedy ozareni PTV staticky a dynamicky s pomoci sledovani cile, by
mély vyjit co nejpiesnéji. K urcité procentualni chybé dochazi uz samotnym provedenim méfeni,
vysledna chyba by vSak méla byt co nejblize nule. Z grafu je patné, ze tento predpoklad spliu;ji
hodnoty ziskané porovnanim vysledkd méfeni a algoritmu Monte Carlo.

Vysledky filmové dozimetrie ukazuji jaké je rozlozeni davky ve sledovaném ozatovaném
lozisku. Vse vypovida ve prospéch ptesnosti algoritmu Monte Carlo v oblasti s vyraznym rozdilem

denzit.
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7 Diskuze

Metoda sledovani cile Xsight Lung je v soucasné dob¢ jedinym zptsobem, jak ozéfit plicni
lozisko s neustalou kontrolou jeho pohybu a v idedlnim vysledku se submilimetrovou ptesnosti
[8,9,10,15]. Pokud nemtize byt lozisko z jakéhokoliv ditvodu sledovano, pfistupuje se k ozatfovani
ITV. Stanovené predpoklady vyvratily vysledky méfeni. Podle nich bychom v praxi nemuseli mit
obavy z volby sekven¢niho zacileni pro ozatovani ITV, ale méla by byt dodrzena pravidla pro
volbu kolimatord.

Tak jak bylo pfedpokladano, Ze mize dojit k minuti loziska obsazené¢ho v ITV, pokud neni
pod kontrolou sledovaciho systému, mtze urcit€¢ dojit i k vice zasahtim nez bylo planovano.
Z vysledku vyplyva, Ze oba tyto jevy maji zasluhu na pfesném ozareni loziska. Je nutné si vSak
uvédomit, Ze celkova doba ozafovani je dlouhd. D4 se fici, Ze ¢im mensi kolimator pouzijeme, tim
vice poli bude mit plan (graf.¢ 6.4.11) a tim deldi bude doba ozafovani. Cim delsi je doba
ozafovani, tim vice ¢asu je na vykompenzovani minuti loziska zasahy navic.

Béhem méteni byl pouzit i nejvétsi kolimator 60. V praxi by neSlo pouzit tak velky
kolimator pro ozareni ITV stejnych rozmeért jako mélo nase ITV, vzhledem ke kritickym organtim
a pozadované co nejnizsi davee v nich. Obzvlasté u plicnich loZisek se ma v praxi pfi planovani
dodrzet index konformality 1,2 a mén¢. Jelikoz kolimator 60 ptesahuje svou velikosti velikost
samotného ITV, stacilo velice malo poli k doruceni pozadované davky a celkovy ¢as ozafeni byl
tak velmi kratky. Vzhledem k velikosti kolimatoru 60 vSak nehraje doba ozatfovani roli ve smyslu
kompenzaci potencionalnich minuti loziska, jelikoz objem ITV by mél byt zasazen vzdy cely.
Plany s kolimatorem 60 tak pouze mély potvrdit predpoklad, Ze pokud kolimator pokryva celou
oblast ozatfovaného objemu, méla by byt chyba méteni velice mala.

Pokud celkovy Cas ozatovani hraje velkou roli v celkové piesnosti ozafovani v piipadech
ozatovani ITV, jak vypadd zplsob ozafeni ITV nebo PTV stereotakticky jinou piistrojovou
technikou? Moderni linearni urychlovace jiz umoznuji provadét stereotaktickou radioterapii
pfedevsim diky tzv. Micro Multileaf kolimatoru (mMLC). K vymezeni svazku zafeni se zde
vyuziva systém zasuvnych lamel, které tvaruji ozatovaci pole. V piipadé¢ mMLC ma jedné lamela
Sitku 3mm. Nejmensi moZzné ozatovaci pole tak ma 3x3mm. Srovnanim celkové pfesnosti oproti
systému CyberKnife se zde nebudu zabyvat. Dilezité je podotknout, Ze ¢asy ozafeni jsou u téchto
piistroju vyrazné krat$i (cca 10min/10Gy). Nejnovejsim trendem je ozafeni celé frakce behem
jedné rotace pristroje kolem pacienta (VMAT, Rapid Arc). Ozatovaci hlavice rotuje kolem pacienta
a systém lamel mMLC neustale modifikuje tvar ozafovaciho pole tak aby tvar odpovidal tvaru

ozafovaného loziska v daném uhlu a zaroven aby byly clonény kritické organy. Verifikace polohy
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pacienta se d¢la pouze pied ozafenim, ne béhem néj a novd moznost tzv. gatingu umoziuje
sledovat dychaci pohyby pacienta. Lozisko pak miize byt ozafovano jen ve své nejstabilné;si fazi.

Pokud bude pominuta moznost sledovani dychacich pohybt,k dispozici je tedy systém,
ktery dokaze dodat velkou jednotlivou davku do loziska ve velice kratké dob¢ a zaroven muze
vyuzivat velmi malé ozafovaci pole. Zcela jist¢ zde mize dochazet ke stejnému jevu, jaky byl
ptedpokladan na systému CyberKnife a to je minuti loziska. Muze jist¢ dochazet i k neplanovanym
zasahtim loziska navic, podstatné vsak je, ze diky velmi kratké dob¢ se jiz oba tyto jevy nemusi
navzajem stihnout vykompenzovat jak je tomu u systému CyberKnife a vysledek doruceni davky
do PTV pfi ozafovani ITV by mohl byt vice neptesny.

Kdyz byla simulovana zména dechové frekvence zménou poctu monitorovacich jednotek,
nebylo vzato v tivahu, Ze tak do méfeni mtize byt teoreticky vnesena dal$i chyba. U simulace nizsi
dechové frekvence byly vSechny MU déleny dvéma a tak i celkovy Cas ozafovani byl pfiblizné
polovi¢ni. Prave kratSi ozafovaci as tak mohl ovlivnit vysledky, kdy bylo sice predpokladano, ze
by simulovana mensi dechové frekvence méla piinést mensi chybu ozafeni, ale zaroven byl omezen
¢as na mozné vykompenzovani minuti cile neplanovanymi zasahy navic. U simulace vétsi dechové
frekvence byly MU nasobeny dvéma, a tak byla zaroven vyrazné prodlouzena celkova doba
ozatrovani. Ackoliv bylo oCekavano, ze ozafeni miize byt nepiesnéjsi, prodlouzenim celkové doby
ozafovani bylo vice Casu i na kompenzovani minuti PTV neplanovanymi zasahy. Nejptesnéjsi
bude proto ozafit zcela stejné plany, jaké byly pouzity k zakladnim meéfenim a dychaci frekvenci
modifikovat zmé&nou nastaveni fidici jednotky fantomu.

Dechové frekvence fantomu bylal2 dechti za minutu, coz odpovida fyziologické dychaci
frekvenci zdravého pacienta (udaje se mirn¢ lisi v jednotlivych zdrojich, skute¢na fyziologicka
frekvence je vyssi, vychazime z predpokladu, Ze pacient lezi a je v naprostém klidu bez zatéze). Po
celou dobu ozafovani byla frekvence dychani konstantni, coz v praxi vétSinou neni splnéno.
Pacienti postizeni vaznym plicnim onemocnénim nemusi jevit zndmky poruchy dychéni, ale
zaroven také mohou vykazovat extrémy, se kterymi bychom se u zdravého cloveka nesetkali a to
nejen ve frekvenci dychacich pohybti, ale i hloubce dychani, kterd mize souviset s rozsahem
pohybt plicniho loziska. Dale mohou byt tito pacienti du$ni, a zatimco s pouzitim systému Xsight
Lung se lécba zastavi pii nadlimitni zméné dychacich pohybt diky kontrole LED diod na
pacientové hrudniku, pfi ozafovani ITV tuto moZznost nemame.

Pro lepsi ptedstavu o dychaci frekvenci pacientl s plicnim onemocnénim, byla zapisovana
dechové frekvence se Synchrony modelu u pacientt, kteti byli 1é¢eni na piistroji CyberKnife na
Klinice onkologické v dobé tvorby této prace. Celkem byla zaznamenana dychaci frekvenci u 35

pacientt. V nasledujicim grafu 7.1 jsou tito pacienti rozdéleni do sloupci podle dechové frekvence
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b&hem lécby. Sloupec 1 ukazuje pocet pacienti pro dechovou frekvenci pod 10dechli/min, sloupec
2 pro dechovou frekvenci v rozmezi 10-14 dechti/min, sloupec 3 pro dechovou frekvenci v rozmezi
14-20 dechti/min a ve sloupci 4 je uveden pocet pacientil pro dechovou frekvenci vétsi nez 20

dechu/min.

Graf 7.1- Rozdéleni pacientti ze vzorku podle dechové frekvence béhem 1écby.
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Z grafu 7.1 je vidét, Ze nejveétsi Cast pacientd (40%) méla dechovou frekvenci 14-20
decht/min. Tyto hodnoty nejsou pfili§ vzdaleny od fyziologické hodnoty zdravého ¢lovéka a pokud
budeme pfedpokladat kontinudlni dychani, nemélo by dojit k zasadni zméné v ozateni ITV. 20%
pacientli ze vzorku vSak vykazovalo dechovou frekvenci vétsi nez 20dechi/min (v jednom piipadé
dokonce 30dechti/min) a 17% dechovou frekvenci pod 10dechti/min (minimum 6dechti/min).
Pokud tedy, v dalsich budoucich méfenich, bude dechova frekvence fantomu modifikovana, mélo
by se prihlédnout k faktu, Ze dechova frekvence Cloveka s plicni chorobou miZe byt opravdu
velice nizk4, stejné jako velmi vysoka.

Jisté by stalo za zvazeni, jestli zvolit omezeni ve formé fixni zmény dechové frekvence.
Mmnohem bliZe realit¢ bychom mohli byt Gpravou programu ve fantomu tak, aby nevykazoval
stabilni dechovou frekvenci béhem celé délky ozafovani. Pro ovéfeni teorému v praxi by bylo
nejvhodnéjsi pouzit realnych pribéhi dychani oproti modelovému piipadu na fantomu.

Pohyb nadorového loziska v plicni tkani je velice variabilni. Rychlost pohybu je ovlivnéna
dechovou frekvenci, rozsah pohybti mize byt ovlivnén hloubkou dychani, ale také lokalizaci

tumoru v plicni tkani a vlastni velikosti. V mém modelovém ptipadé se loZisko pohybovalo o 3cm
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v kraniokaudalnim sméru. Bylo vypracovano mnoho studii, které¢ se zabyvaly rozsahem pohybu
plicniho tumoru. Nejvétsi rozsah pohybt vykazuji loziska vzdy v kraniokaudalnim sméru. V jinych
smérech jsou pohyby minimalni a mohou byt zplisobeny napt. pohybem srdce, to jiz ovSem tzce
souvisi s lokalizaci loziska v plicich. Béhem dychaciho cyklu méni nejvice svou pozici branice, lze
ptedpokladat, Ze se loziska prave v této oblasti budou pohybovat nejvice. Oblast kolem plicnich
hrotti a bifurkace trachey (carina) je pokladdna za pomérné stabilni coz také prokazuje studie od
Phillipe Giraud, M.D.,Ph.D. et al. [20]. Jin4 studie od D. Michalski, Ph.D. et al. [22] se zabyvala
maximalnimi pohyby plicnich nadord. K vyhodnoceni pouzivali 4D CT sekvenci. Jejich vysledky
potvrzuji nejveétsi pohyby v kraniokaudalnim sméru. Nejvétsi zaznamenany rozsah pohybit byl
3,59cm. Tento vysledek je vétsi, nez uvadi dalsi studie od Elisabeth Weiss, M.D. et al. [21]. V této
studii, kde opét k vyhodnoceni vyuzili 4D CT sekvenci, byl zaznamenan nejvétsi rozsah pohybt
2,4cm v kraniokaudalnim sméru. Obdobnd studie hodnotici pohyb loziska v zavislosti na
dychacim cyklu byla provedena i na Klinice onkologické FN Ostrava. V této studii Klapsiové J.
byla zpracovana data 15 pacientl. Nejvétsi rozsah pohybii byl zaznamenan v kraniokaudalnim
sméru. Maximalni zaznamenana odchylka byla 3,6cm [6].

Po seznameni se s vysledky mnoha studii se pfedvoleny rozestup pohybu loziska ve
fantomu jevi jako vhodny a spiSe na hranici maximalniho mozného pohybu v kraniokaudalnim
sméru. V pripad¢ dalsich méfeni by tento parametr nemusel byt dale upravovan.

V neposledni fadé by nemél byt opomenut tvar ozatovaného loziska. V tomto ptipadé byly
nastaveny idealni parametry ozafovani ve smyslu stabilni dychaci frekvence, hloubky dychani a
také tvar ozafovaného loziska byl idealni. PTV tvofila koule o priméru 2cm, ITV bylo rovnéz
velice pravidelny utvar. V redlnych situacich nemusi byt vzdy ozafovany objem pravidelny tutvar,
prave naopak. Pokud se budou provadét dalsi méfeni a simulace ozafovani [TV, zajimavé by mohlo
byt pouziti nepravidelného utvaru cilového loziska. Obzvlasté na periferii takové loziska by mohly

byt pozorovany necekané zmény.
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8 Zavér

Cilem diplomové prace bylo vyhodnotit pfesnost dodani davky do pohyblivého loziska na
ptistroji CyberKnife v situaci, kdy lozisko nemtizeme sledovat zadnym z velice sofistikovanych
systémil. Byl stanoven ptedpoklad, Zze existuje riziko minuti vlastniho loZziska, které je obsazeno
v ITV a muze tak dojit k jeho podzateni. S timto piredpokladem souvisi dal$i uvaha a to, Ze pokud
bude pouzito méné izocenter a vEtSi ozafovaci pole, bude riziko podzareni loziska mensi.
V neposledni byl pfedpokladan vliv dechové frekvence na piesnost dodani davky ve smyslu, Ze
¢im mensi bude dychaci frekvence, tim piesnéji bude davka dorucena.

V teoretické Casti je nejdiive obecné rozebran obor radioterapie, s vyhodami a nevyhodami
souCasnych metod. Nasleduje seznameni se systémem CyberKnife. V prvé fadé jsou rozebrany
jednotlivé soucasti systému, nasleduje popis podsystémi, které jsou specifické pro jednotlivé typy
1écby. Dale je v teoretické casti popsano planovani stercotaktické radioterapie na systému
CyberKnife. Piiprava ozafovacich pland tvofila zasadni Cast celé prace. Dale je v praci popsana
problematika pohyblivych nadorti a moznosti jejich ozafovani v soucasné radioterapii.

Aby mohla byt ovéfena piesnost dodani davky do pohyblivého cile, bylo zapotiebi se
seznamit, kromé pfipravy ozafovacich pland, také s funkci dynamického hrudniho fantomu,
s principem dozimetrie pomoci ioniza¢ni komory a filmové dozimetrie.

Prvnim krokem praktické ¢asti byla vyroba vodici tyCe pro ionizacni komoru, kterd by byla
kompatibilni s fantomem. Nasledovala pfiprava ozatovacich plant, kde byly uplatnény ziskané
znalosti 0 planovacim systému. Plany se liSily zpisobem sledovani cile, velikosti kolimatoru a
druhem zacileni. Po ozareni vSech planil nasledovalo zpracovani vysledk.

Ptedpokladané vysledky se nepotvrdily. Ackoliv vysledky méfeni s ionizacni komorou
ukazaly velké rozdily mezi davkou planovanou a dorucenou u dvou nejmenSich pouzitych
kolimatort, filmova dozimetrie tyto vysledky vyvratila. Vysledky filmové dozimetrie ukazuji, Ze je
davka dodana do loziska ptesné ve vsech testovanych ptipadech.

Nepotvrdily se ani pfedpokladané vysledky simulace niz§i a vyssi dechové frekvence.
Ackoliv dany predpoklad splituje vétSina méfeni se simulovanou polovi¢ni dychaci frekvenci, tak
v mnoha z nich je rozdil minimalni a nejviditelnéjSich rozdilti bylo dosazeno pouze u sekvencné
zacileného planu s kolimatorem 15mm. Pfi simulaci dvojnasobné dechové frekvence byla vétsi
chyba méfeni zaznamenana, ale zdaleka ne ve vSech ptipadech. Pokud jiz zaznamenana byla, tak
rozdily v chybé byly minimalni.

Vysledky prace naznacily, jakym smérem by se mohly ubirat dalsi méfeni. Pfinesly jeden

dilezity zavér a to, Ze v praxi neni nutné mit obavy z vyuziti sekvenéniho zacileni pro tvorbu
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ozatovacich planti na ITV. Dale vysledky poukazuji na nespornou vyhodu vyuziti algoritmu Monte

Carlo pfi planovani radioterapie v oblastech s ostrym rozhranim tkan-vzduch.
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(viz kap. 3.6.3)
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Piiloha I- Obrazova priloha

Obrazek 1- Vyroba tyce vodici dozimetrickou sondu.
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Obrazek 3- Vyfezané valce z Autimo 2D ve tvaru originalniho valce.

i»

4

Obrazek 5- CT vysSetfeni dynamického hrudniho fantomu.
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Obrazek 6- CT vysetfeni dynamického hrudniho fantomu.
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Obrazek 8- Pribeh ozafovani, pohled z ovladovny.

Obrazek 9- Rozlozeni svazkl z planovaciho sytému (vlevo), pohled na monitor pocitace fidiciho
1é¢bu (uprostied), monitor pro systém Synchrony (vpravo).
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Piiloha II- Tabulky a grafy

I1.a- Hodnoty zakladnich méfeni namérené ioniza¢ni komorou zanesené do tabulek a grafi

[zocentrické konformni zacileni —vydechova faze ( expirium)

* Referencni plany na PTV

Tabulka 1- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot pro referencni plany na PTV.

, Vypoétena Namérena V,emeSt
Plan D (Gy) D (Gy) Kp¢ D (Gy) Delta D (%) | kolimatoru
(mm)
22,35 22,60 1,003 22,67 1,41 20
Staticky 22,35 22,58 1,003 22,65 1,32 20
22,35 22,60 1,003 22,67 1,41 20
21,79 22,19 1,003 22,26 2,15 20
Dynamicky 21,79 22,15 1,002 22,19 1,86 20
21,79 22,18 1,002 22,22 2,00 20
* Ozatfovani ITV- dynamicky, 3 métfeni pro kazdou velikost kolimatoru
Tabulka 2- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot pro dynamické plany na ITV.
Xbom & o Velikost
Vg’?(c;te“a NaméFend D Ky D(Gy) | DeltaD (%) | kolimitoru
) (Gy) (mm)
21,49 23,18 1,002 23,23 8,08 12,5
21,49 23,13 1,009 23,34 8,60 12,5
21,49 23,10 1,011 23,35 8,67 12,5
20,17 20,59 1,012 20,84 3,31 15
20,17 20,78 1,013 21,05 4,36 15
20,17 20,65 1,013 20,92 3,71 15
18,45 18,58 1,013 18,82 2,01 20
18,45 18,36 1,014 18,62 0,91 20
18,45 18,50 1,014 18,76 1,67 20
18,54 18,35 1,014 18,61 0,36 25
18,54 18,34 1,014 18,60 0,31 25
18,54 18,34 1,014 18,60 0,31 25
16,20 16,87 1,014 17,11 5,59 30
16,20 17,05 1,014 17,29 6,72 30
16,20 16,79 1,014 17,03 5,09 30
16,17 16,41 1,014 16,64 2,91 35
16,17 16,13 1,014 16,36 1,15 35
16,17 16,39 1,016 16,65 2,98 35
15,71 15,96 1,017 16,23 3,32 40
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15,71 15,92 1,018 16,21 3,16 40
15,71 15,93 1,018 16,22 3,23 40
13,90 13,63 1,035 14,11 1,49 60
13,90 13,66 1,035 14,14 1,71 60
13,90 13,65 1,035 14,13 1,64 60

Graf 1- Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru.
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* Referencni plany na PTV

Tabulka 3- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot pro referencni plany na PTV.

Vypoétena Naméfena K D (G Delta D (% k\;.elilf;)st
DGy | DGy . (Gy) | DenD(%) | lalimitoru
21,12 20,33 1,013 21,10 -0,07 7,5+125
Staticky 21,12 21,02 1,019 21,42 1,44 7,5+125
21,12 20,98 1,019 21,38 1,24 7,5+ 12,5
23,18 21,92 1,019 22,34 -3,65 7,5+ 12,5
Dynamicky 23,18 22,01 1,019 22,43 -3,25 7,5+12,5
23,18 22,03 1,018 22,43 -3,26 7,5+125
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* Ozatovani ITV- dynamicky, 3 méfeni pro kazdou velikost kolimatoru

Tabulka 4- Srovnani vypoctenych a zméfenych hodnot pro dynamické plany na ITV.

Vypoétena | Naméiena D V,elilfOSt
D (Gy) (Gy) K¢ D (Gy) Delta D (%) | kolimatoru
(mm)
21,64 17,37 1,019 17,70 -18,21 12,5
21,64 17,46 1,020 17,81 -17,70 12,5
21,64 17,40 1,020 17,75 -17,99 12,5
20,61 17,50 1,020 17,85 -13,39 15
20,61 17,82 1,019 18,16 -11,89 15
20,61 17,60 1,019 17,93 -12,98 15
18,42 18,60 1,019 18,95 2,90 20
18,42 18,88 1,019 19,24 4,44 20
18,42 18,64 1,019 18,99 3,12 20
18,73 18,50 1,014 18,76 0,15 25
18,73 18,78 1,020 19,16 2,27 25
18,73 18,57 1,021 18,96 1,23 25
16,09 17,96 1,014 18,21 13,18 30
16,09 17,63 1,014 17,88 11,11 30
16,09 17,99 1,015 18,26 13,49 30
15,95 16,11 1,014 16,34 2,42 35
15,95 16,26 1,014 16,49 3,37 35
15,95 16,12 1,014 16,35 2,48 35
15,33 15,43 1,014 15,65 2,06 40
15,33 15,51 1,014 15,73 2,59 40
15,33 15,29 1,014 15,50 1,14 40
13,39 13,17 1,035 13,63 1,80 60
13,39 13,14 1,035 13,60 1,57 60
13,39 13,14 1,035 13,60 1,57 60
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Graf 2- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru .
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* Referencni plany na PTV

Tabulka 5- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot pro referenc¢ni plany na PTV.

Vypoétena Naméiena V.elilfOSt
D (Gy) D (Gy) Ky D (Gy) Delta D (%) | kolimatoru
(mm)

22,35 22,60 1,003 22,67 1,41 20
Staticky 22,35 22,58 1,003 22,65 1,32 20
22,35 22,60 1,003 22,67 1,41 20
21,79 22,19 1,003 22,26 2,15 20
Dynamicky 21,79 22,15 1,002 22,19 1,86 20
21,79 22,18 1,002 22,22 2,00 20
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* Ozatovani ITV- dynamicky, 3 méfeni pro kazdou velikost kolimatoru

Tabulka 6- Srovnani vypoctenych a zméfenych hodnot pro dynamické plany na ITV.

Vypoétena | Naméiena D V,elilfOSt
D (Gy) (Gy) K¢ D (Gy) Delta D (%) | kolimatoru
(mm)
22,90 23,18 1,002 23,23 1,43 12,5
22,90 23,13 1,009 23,34 1,92 12,5
22,90 23,10 1,011 23,35 1,99 12,5
21,01 20,59 1,012 20,84 -0,82 15
21,01 20,78 1,013 21,05 0,19 15
21,01 20,65 1,013 20,92 -0,43 15
18,49 18,58 1,013 18,82 1,77 20
18,49 18,36 1,014 18,62 0,66 20
18,49 18,50 1,014 18,76 1,43 20
17,34 18,35 1,014 18,61 7,33 25
17,34 18,34 1,014 18,60 7,27 25
17,34 18,34 1,014 18,60 7,27 25
15,60 16,87 1,014 17,11 9,68 30
15,60 17,05 1,014 17,29 10,85 30
15,60 16,79 1,014 17,03 9,16 30
15,46 16,41 1,014 16,64 7,60 35
15,46 16,13 1,014 16,36 5,77 35
15,46 16,39 1,016 16,65 7,68 35
15,29 15,96 1,017 16,23 6,18 40
15,29 15,92 1,018 16,21 6,02 40
15,29 15,93 1,018 16,22 6,09 40
13,21 13,63 1,035 14,11 6,78 60
13,21 13,66 1,035 14,14 7,01 60
13,21 13,65 1,035 14,13 6,93 60
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Graf 3- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru .
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* Referencni plany na PTV

Tabulka 7- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot pro referen¢ni plany na PTV.

Vypoétena Namérena V.elilfOSt
D (Gy) D (Gy) Kp¢ D (Gy) Delta D (%) | kolimatoru
(mm)
21,12 20,83 1,013 21,10 -0,07 7,5+ 12,5
Staticky 21,12 21,02 1,019 21,42 1,44 7,5+12.5
21,12 20,98 1,019 21,38 1,24 7,5+ 12,5
23,18 21,92 1,019 22,34 -3,65 7,5+ 12,5
Dynamicky 23,18 22,01 1,019 22,43 -3,25 7,5+12.5
23,18 22,03 1,018 22,43 -3,26 7,5+ 12,5
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* Ozatovani ITV- dynamicky, 3 méfeni pro kazdou velikost kolimatoru

Tabulka 8- Srovnani vypoctenych a zméfenych hodnot pro dynamické plany na ITV.

Vypoétena | Naméiena D V,elilfOSt
D (Gy) (Gy) K¢ D (Gy) Delta D (%) | kolimatoru
(mm)
18,22 17,37 1,019 17,70 -2,87 12,5
18,22 17,46 1,020 17,81 -2,27 12,5
18,22 17,40 1,020 17,75 -2,61 12,5
18,92 17,50 1,020 17,85 -5,67 15
18,92 17,82 1,019 18,16 -4,04 15
18,92 17,60 1,019 17,93 -5,23 15
18,41 18,60 1,019 18,95 2,96 20
18,41 18,88 1,019 19,24 4,51 20
18,41 18,64 1,019 18,99 3,18 20
18,24 18,50 1,014 18,76 2,85 25
18,24 18,78 1,020 19,16 5,03 25
18,24 18,57 1,021 18,96 3,95 25
17,07 17,96 1,014 18,21 6,69 30
17,07 17,63 1,014 17,88 4,73 30
17,07 17,99 1,015 18,26 6,98 30
15,45 16,11 1,014 16,34 5,76 35
15,45 16,26 1,014 16,49 6,74 35
15,45 16,12 1,014 16,35 5,83 35
14,95 15,43 1,014 15,65 4,65 40
14,95 15,51 1,014 15,73 5,19 40
14,95 15,29 1,014 15,50 3,70 40
12,82 13,17 1,035 13,63 6,36 60
12,82 13,14 1,035 13,60 6,11 60
12,82 13,14 1,035 13,60 6,11 60

112




Graf 4- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru .
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I1.b- Hodnoty méreni se zménou dychaci frekvencenaméiené ionizacni komorou zanesené do
tabulek a grafi

Simulace nizs§i dychaci frekvence

* [zocentrické konformni zacileni — vydechova faze (expirium)

Tabulka 9- Srovnani vypoctenych a zméienych hodnot .

Kolimator Vypocétena D Naméiena D
k D (Gy) Delta D (%)
(mm) (Gy) (Gy) " Y ’
15 10,21 10,01 1,03 10,34 1,28
15 10,21 9,93 1,03 10,27 0,56
15 10,21 9,95 1,03 10,29 0,77
30 8,15 8,00 1,04 8,28 1,60
30 8,15 8,72 1,04 9,03 10,74
30 8,15 8,87 1,04 9,18 12,64
60 7,16 6,96 1,04 7,21 0,69
60 7,16 6,90 1,04 7,14 -0,22
60 7,16 6,96 1,04 7,20 0,59
Graf 5- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru.
Izocentrické konformni zacileni
10 8
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* Sekven¢ni zacileni — expirium

Tabulka 10- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot .

Kolimator Vypoctena D Naméiena D
Kk D (Gy) Delta D (%)
(mm) (Gy) (Gy) i Y
15 8,42 8,64 1,03 8,93 6,01
15 8,42 8,73 1,03 9,03 7,22
15 8,42 8,71 1,03 9,01 6,96
30 8,54 8,46 1,03 8,74 2,36
30 8,54 8,94 1,03 9,24 8,14
30 8,54 8,82 1,03 9,11 6,69
60 6,77 6,62 1,03 6,84 1,13
60 6,77 6,64 1,03 6,86 1,39
60 6,77 6,63 1,03 6,85 1,24
Graf 6- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru.
Sekvencni zacileni
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* [zocentrické konformni zacileni — inspirium

Tabulka 11- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot .

Kolimator Vypoétena D Namérena D
K D (Gy) Delta D (%)
(mm) (Gy) (Gy) » Y
15 10,46 10,01 1,03 10,34 -1,18
15 10,46 9,93 1,03 10,27 -1,88
15 10,46 9,95 1,03 10,29 -1,68
30 8,22 8,00 1,04 8,28 0,73
30 8,22 8,72 1,04 9,03 9,80
30 8,22 8,87 1,04 9,18 11,68
60 6,84 6,96 1,04 7,21 5,35
60 6,84 6,90 1,04 7,14 439
60 6,84 6,96 1,04 7,20 5,24
Graf 7- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru.
Izocentrické konformni zacileni
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* Sekvencni zacileni — inspirium

Tabulka 12- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot .

Ko(lllnn::)tor Vyp;)(c;t;)na D Nan;(é‘::)na D Ky D (Gy) Delta D (%)
15 9,41 8,64 1,03 8,93 -5,14
15 9,41 8,73 1,03 9,03 -4,06
15 9,41 8,71 1,03 9,01 -4,29
30 8,56 8,46 1,03 8,74 2,12
30 8,56 8,94 1,03 9,24 7,89
30 8,56 8,82 1,03 9,11 6,44
60 6,43 6,62 1,03 6,84 6,43
60 6,43 6,64 1,03 6,86 6,71
60 6,43 6,63 1,03 6,85 6,55

Graf 8- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru.
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Simulace vyssi dychaci frekvence

* [zocentrické konformni zacileni — expirium

Tabulka 13- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot .

Kolimator Vypoétena D Namérena D
k D (G Delta D (%
(mm) Gy) Gy) P @) o)
15 41,22 40,23 1,03 41,56 0,82
15 41,22 39,84 1,03 41,19 -0,06
15 41,22 40,10 1,03 41,46 0,59
30 32,50 32,76 1,04 34,20 5,24
30 32,50 33,13 1,04 34,59 6,42
30 32,50 32,80 1,04 34,24 5,36
60 27,57 27,35 1,04 28,31 2,67
60 27,57 27,35 1,04 28,31 2,67
60 27,57 27,38 1,04 28,34 2,79
Graf 9- Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru.
Izocentrické konformni zacileni
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* Sekven¢ni zacileni — expirium

Tabulka 14- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot .

Ko(lllnn::)tor Vyp;)(c;t;)na D Nan;(é‘::)na D Ky D (Gy) Delta D (%)
15 33,78 34,96 1,03 36,11 6,91
15 33,78 34,51 1,03 35,65 5,53
15 33,78 35,02 1,03 36,18 7,09
30 34,22 34,21 1,03 35,34 3,27
30 34,22 34,24 1,03 35,27 3,06
30 34,22 34,80 1,03 35,84 4,75
60 26,62 26,39 1,04 27,31 2,61
60 26,62 26,39 1,04 27,31 2,61
60 26,62 26,37 1,04 27,29 2,53

Graf10- Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru.
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* [zocentrické konformni zacileni — inspirium

Tabulka 15- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot .

Kolimator Vypoétena D Namérena D
k D (Gy) Delta D (%)
(mm) (Gy) (Gy) > Y
15 42,02 40,23 1,03 41,56 -1,11
15 42,02 39,84 1,03 41,19 -1,97
15 42,02 40,10 1,03 41,46 -1,33
30 31,31 32,76 1,04 34,20 9,22
30 31,31 33,13 1,04 34,59 10,45
30 31,31 32,80 1,04 34,24 9,35
60 26,44 27,35 1,04 28,31 7,06
60 26,44 27,35 1,04 28,31 7,06
60 26,44 27,38 1,04 28,34 7,18
Graf 11- Zavislost chyby méfeni na velikosti kolimatoru.
Izocentrické konformni zacileni
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* Sekvencni zacileni — inspiriumTabulka 16- Srovnani vypoctenych a zmétenych hodnot

Ko(lllnnrl::)tor Vyp?ét;)na D Nan;(é‘;)na D Ky D (Gy) Delta D (%)
15 37,65 34,96 1,03 36,11 -4,08
15 37,65 34,51 1,03 35,65 -5,32
15 37,65 35,02 1,03 36,18 -3,92
30 34,13 34,21 1,03 35,34 3,54
30 34,13 34,24 1,03 35,37 3,63
30 34,13 34,80 1,03 35,95 5,33
60 25,70 26,39 1,04 27,31 6,30
60 25,70 26,39 1,04 27,31 6,30
60 25,70 26,37 1,04 27,29 6,22

Graf 12- Zavislost chyby méteni na velikosti kolimatoru.

10

Chyba %

-10

-20

Sekvencni zacileni

30 45

60

Velikost kolimatoru (mm)

121




Predpoklady:

Cim mensi bude dychaci frekvence tim piesné&jsi bude vysledek (50% )

Cim vétsi bude dychaci frekvence tim nepiesnéjsi bude vysledek (200% MU)

Zeleng zbarvené buiiky splituji predpoklady. Ackoliv predpoklad spliiuje 67% méfeni se

simulovanou polovi¢ni dychaci frekvenci, tak v mnoha z nich je rozdil minimalni (1-4%) a

nejviditelnéjsich rozdili bylo dosazeno pouze u sekvencné zacileného planu s kolimatorem 15 (19-

20%). Pti simulaci dvojnasobné dechové frekvence byla vétsi chyba méfeni zaznamenana pouze ve

42% pripadi. V téchto pripadech vsak rozdily v chybé byly minimalni (max. 2%).

Tabulka 17- Namétené vysledky pro vybrané plany (100%MU, 50% MU, 200% MU).

Izocentricky konformni zacileni- vydech

Izocentricky konformni zacileni- nadech

(expirium) (inspirium)
Velikost Chyba | ke | COPR Velikost Chyba | vba Chyba
kolimatoru mert(:)nl meteni merf(:)nl kolimatoru mereom méfeni meéteni
(mm) I&OUA) 50% MU Z&OUA) (mm) 11?/[0UA) 50% MU | 200% MU

3,31 1,28 0,82 -0,82 -1,18 -1,11

15 4,36 0,56 -0,06 15 0,19 -1,88 -1,97
3,71 0,77 0,59 -0,43 -1,68 -1,33

5,59 1,60 5,24 9,68 0,73 9,22

30 6,72 10,74 6,42 30 10,85 9,80 10,45
5,09 12,64 5,36 9,16 11,68 9,35

1,49 0,69 2,67 6,78 5,35 7,06

60 1,71 -0,22 2,67 60 7,01 4,39 7,06
1,64 0,59 2,79 6,93 5,24 7,18

Sekven¢ni zacileni- vydech (expirium)

Sekven¢ni zacileni- nadech (inspirium)

Velikost le?ba, Chyba C{lyba, Velikost C{lyba, Chyba Chyba
kolimatoru metent méieni metent kolimatoru metent méieni méfeni
(mm) lli)f[(?) 50% MU 2&0[?) (mm) I&OGA) 50% MU | 200% MU

-13,39 6,01 6,91 -5,67 -5,14 -4,08

15 -11,89 7,22 5,53 15 -4,04 -4,06 -5,32
-12,98 6,96 7,09 -5,23 -4,29 -3,92

13,18 2,36 3,27 6,69 2,12 3,54

30 11,11 8,14 3,06 30 4,73 7,89 3,63

13,49 6,69 4,75 6,98 6,44 5,33

1,80 1,13 2,61 6,36 6,43 6,30

60 1,57 1,39 2,61 60 6,11 6,71 6,30
1,57 1,24 2,53 6,11 6,55 6,22




Il.c- Srovnani pripravenych plani s ioniza¢ni komorou pomoci srovnavacich indexu (viz kap.

3.6.3)

Tabulka 18- Tabulka srovnavacich indexti pro vSechny pfipravené plany.

Izocentricky konformni zacileni

kolirzg(l};ss(tmm) Index konformality | Index homogenity Pocet poli Pocsal:ii na
12,5 1,25 2,78 112 195,83
15 1,49 2,22 154 115,86
20 1,33 1,89 101 100,68
25 1,32 1,85 62 115,58
30 1,41 1,82 47 115,62
35 1,61 1,72 36 115,81
40 1,59 1,56 19 161,05
60 5,31 1,45 16 125,34

Sekvencni zacileni

kolin\ll:tlcl)lzss(;lm) Index konformality | Index homogenity Pocet poli POZ‘jaﬁ[lj fa
12,5 1,6 2,08 146 146,87
15 1,57 2 109 146,35
20 1,4 1,89 92 103,00
25 1,53 1,92 61 104,79
30 1,69 1,85 60 77,17
35 1,58 1,72 46 83,22
40 1,82 1,69 35 92,98
60 4,38 1,37 16 122,68
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Graf 13- Zavislost poctu poli na velikosti pouZzitého kolimatoru.
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Graf 14- Zavislost indexu konformality na velikosti pouzitého kolimatoru.
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Graf 15- Zavislost indexu homogenity na velikosti pouzitého kolimatoru.
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Graf 16- Zavislost po¢tu MU na pole podle velikosti pouzitého kolimatoru.
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