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Streszczenie

Zastosowanie druku 3D do modyfikacji wiazki w radioterapii
protonowej

W nowoczesnych os$rodkach radioterapii protonowej dysponujacych najnowsza technika
formowania wiazki w otdéwkowa wiazke skanujaca PBS (ang. Pencil Beam Scanning) najnizsza
mozliwa energia wigzki protonéw wynosi zwykle od 60 do 100 MeV, co odpowiada zasiggowi
okoto 3.1-7.5 cm wwodzie. Leczenie zmian powierzchniowych wymaga zastosowania
dyskryminatora zasiggu RS (ang. Range Shifter) w celu zmniejszenia zasiggu protonow. RS
zmniejsza zasieg wiazki, ale usytuowany w pewnej odleglosci od pacjenta, rozprasza réwniez
wigzke, pogarszajac jej parametry, a w konsekwencji pogarszajac rozktad dawki w pacjencie.
Jako alternatywne rozwigzanie w Instytucie Fizyki jadrowej w Krakowie zaproponowano
zastosowanie kompensatora wigzki protonowej BC (ang. proton Beam Compensator)
wykonanego w technologii druku 3D i spersonalizowanego dla pacjenta. Taki BC pozwala na
calkowitg redukcj¢ przerwy powietrznej pomig¢dzy dyskryminatorem, a pacjentem, ograniczajac
rozproszenie wiazki.

Celem niniejszej pracy bylo przygotowanie i wdrozenie do praktyki klinicznej
indywidualizowanych kompensatoréw wigzki protonowej BC, pomocnych w leczeniu zmian
powierzchniowych u dzieci. Przygotowano i porownano plany leczenia radioterapig protonowa
0 modulowanej intensywnosci IMPT (ang. Intensity Modulated Proton Therapy) dla szesciorga
dzieci z ptytko potozonymi zmianami nowotworowymi z uzyciem dyskryminatoréw zasiegu —
RS i BC. Porownano rozktady dawek, w tym pokrycie struktur tarczowych, a takze dawki dla
organdw krytycznych OAR (ang. Organs At Risks). Przy wspotpracy w grupg EURADOS WG9
przeprowadzono pomiary porownawcze generowanego w dyskryminatorach promieniowania w
CCB IFJ PAN. Zastosowano dwa fantomy antropomorficzne wieku dziecigcego (5 i 10 lat). Do
pomiaréw uzyto zaréwno detektorow aktywnych umieszczonych wewnatrz pokoju
terapeutycznego, jak i detektoréw pasywnych umieszczonych wewnatrz fantoméw. Pomiary
uzupeliono symulacjami Monte Carlo transportu promieniowania.

Analiza porownawcza planéw leczenia wykazala, ze zastosowanie BC zredukowalo obszary
napromienione niskimi dawkami i poprawito dopasowanie ksztattu izodoz do leczonej struktury.
Ponadto, we wszystkich przypadkach uzyskano zmniejszenie ekspozycji narzadéw krytycznych.
Dawki promieniowania rozproszonego mierzone podczas eksperymentu wraz z grupa
EURADOS WG9 zaréwno 0d fotondw, jak i od neutrondow wtornych byty nizsze dla BC, niz dla
RS. Najwyzszy stosunek dawek RS/BC dla promieniowania rozproszonego fotonowego
uzyskano dla piersi - 12.5 i 13.2 odpowiednio dla fantomu 5 i 10 lat. W przypadku narzadéw
znajdujgcych sie blizej izocentrum, takich jak tarczyca, dawki neutronowe byly nizsze dla BC,
ale dla narzadéw bardziej odlegtych, takich jak pecherz — dla RS.

W toku przeprowadzonych badan stwierdzono, ze zastosowanie drukowanych kompensatorow
BC, umieszczonych jak najblizej pacjenta w leczeniu powierzchniowych zmian nowotworowych
z zastosowaniem skanujacej wiazki protonowej prowadzi do uzyskania bardziej konformalnego
rozktadu dawki i nie wzmaga dawek od promieniowania wtornego w poréwnaniu do RS,
umieszczonego na wylocie wigzki w pewnej odlegtosci od pacjenta. Drukowane kompensatory
wigzki protonowej BC moga by¢ bezpiecznie stosowane u pacjentow pediatrycznych,
a wprowadzenie ich do praktyki klinicznej przynosi zyski terapeutyczne.






Abstract

The use of 3D printing for beam modification in proton therapy

In modern cyclotron based proton therapy facilities with Pencil Beam Scanning (PBS) technology
the lowest energy of proton beam ranges typically between 60 and 100 MeV which corresponds
to proton range in water of about 3.1-7.5 cm. The irradiation of superficial lesions usually requires
application of a range shifter (RS) to further reduce range of protons. RS situated at a certain
distance from the patient body increases the spot size causing wider lateral penumbra and lower
plan conformity which may finally result in a decrease of the target coverage. As an alternative
solution, a patient-specific 3D printed proton beam compensator (BC) can be applied. A BC
enables further reduction of the air gap and consequently reduction of the beam scattering.

The aim of this study was to prepare and implement individualized BC proton beam compensators
into clinical practice to improve dose distribution for shallowly located tumours. Intensity
Modulated Proton Therapy (IMPT) treatment plans for six children with shallow tumours with
the use of pre-absorbers RS and BC were compared. For all patients dose distribution, including
target coverage and doses to critical organs, were compared for these plans. Measurements
radiation doses due to scattered radiation generated in pre-absorbers were performed with
EURADOS WG9 in CCB IFJ. Two anthropomorphic phantoms - 5 and 10 years old — for
a superficial target in the brain were applied. Both active detectors located inside the therapy
room, and passive detectors placed inside the phantoms were used. Measurements were
supplemented by Monte Carlo simulation of the radiation transport.

The comparative analysis of treatment plans demonstrated that the application of BC reduced the
areas irradiated with low doses and improved the isodose shape matching to the treated structure.
Moreover, in all cases a reduction in exposure of critical organs was observed. Out-of-field doses
measured during EURADOS WG9 experiment from both secondary photons and neutrons were
lower for BC than for RS. Photon dose inside phantoms led to higher out-of-field doses for RS
than BC to almost all organs with The highest RS/BC ratio of photon out-of-field doses was
obtained for breasts - 12.5 and 13.2 for 5y and 10y old child phantoms, respectively. For organs
closest to the isocentre such as the thyroid, neutron doses were lower for BC, but for more distant
organs like bladder - for RS.

It was found that the application of 3D printed BC placed in the near vicinity of patient in the
treatment of superficial tumours led to the more conformal dose distribution as compared to RS
placed at the nozzle and did not result in the increase of secondary radiation compared to the
treatment with RS, placed far from the patient. Printed BC can be safely used for paediatric
patients and their use into clinical practice brings clear therapeutic benefits.
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Wprowadzenie

Wedtug najnowszych danych z Krajowego Rejestru Nowotwordw, nowotwory ztosliwe stanowia
drugg przyczyn¢ zgondéw w Polsce, powodujac w 2017 roku 26.3% zgondw mezezyzn i 23.1%
zgonow kobiet (Didkowska i in. 2020). Liczba nowych zachorowan w kazdym roku pozostaje
zblizona lub wykazuje lekko rosnacg tendencj¢, co bedzie skutkowaé okoto 1.5-krotnym
wzrostem liczby zgondéw nowotworowych w 2025 roku w porownaniu z 2006 rokiem
(Didkowska, Wojciechowska, i Zatonski 2020). Swiatowa Organizacja Zdrowia podaje
nowotwory jako gtowna przyczyng zgondéw dzieci i mtodziezy na catym §wiecie. Kazdego roku
diagnozuje si¢ raka u okoto 300 000 dzieci w wieku od 0 do 19 lat (Steliarova-Foucher i in. 2017).
Wiekszo$¢ nowotworéw wieku dzieciecego mozna wyleczy¢ za pomoca lekow generycznych
i innych form leczenia, w tym chirurgii i radioterapii, z wykorzystaniem zewnetrznych wigzek

promieniowania (teleradioterapii) (Gupta i in. 2015).

Teleradioterapia jest waznym elementem multimodalnego podejscia do leczenia raka.
W ostatnich latach obserwowano ciaglta, znaczaca poprawe zarowno w radioterapii fotonowej
(promieniowanie X), jak i protonowej, zwigzang z poprawg konformalnoséci dawki, tj. stopnia
dopasowania obszaru wysokiej dawki do obszaru, ktory chcemy obja¢ leczeniem (Flanz i Bortfeld
2013). Postep technologiczny, przypadajacy zwlaszcza na przetom XX i XXI wieku, zaowocowat
lepsza kontrolg choroby i poprawa jakosci zycia, wynikajaca z ograniczenia niepozadanych
skutkéw ubocznych. Zaawansowanie techniki dostarczania i formowania wiagzek terapeutycznych
umozliwity zminimalizowanie narazenia na promieniowanie tkanek zdrowych, przy zachowaniu
skuteczno$ci terapeutycznej w obszarze nowotworu (Slosarek i in. 2015). Podobne korzysci
niesie zastosowanie innego typu promieniowania. Terapeutyczny potencjat wigzki protonowej
znano od ponad 80 lat (Wilson 1946), ale pozostata w strefie badan do lat 90. ubiegtego wieku,
po czym nastgpil szybki jej rozwodj wraz z powstaniem ponad 50 placowek radioterapii
protonowej na $wiecie. Zainteresowanie radioterapia protonowsa (ang. proton radiotherapy, PT)
wynika z fizycznych wtasciwosci protonow, ktore jako czastki natadowane, deponujg najwieksza
frakcje energii pod koniec swojego toru, co pozwala na zaawansowane ksztattowanie dawki
wokot napromienianej zmiany i oszczgdzenie tkanek zdrowych (Harald Paganetti 2017). Poprzez
zmniejszenie niepozadanych $rednich i niskich dawek promieniowania w normalnych strukturach
tkankowych, radioterapia protonowa moze potencjalnie zmniejszy¢ zaréwno krotkoterminowe,
jak i dhlugoterminowe szkodliwe skutki promieniowania, takie jak indukcja nowotworow

wtornych, ostabienie funkcji narzadéw lub opdznienia wzrostu (Merchant 2013; Mizumoto i in.
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2017). Z tego wzgledu radioterapia protonowa jest szczegodlnie korzystna w leczeniu pierwotnych

guzoéw mozgu u dzieci.

Wspotczesnie w radioterapii protonowej najbardziej konformalne plany leczenia uzyskuje si¢
przy zastosowaniu otowkowej wiazki skanujacej (ang. Pencil Beam Scanning, PBS). Wiazki
otowkowe to silnie skoncentrowane wigzki protonéw o okreslonej energii wejSciowej, ktora
okresla jej zasieg, oraz rozmiarze poprzecznym od kilku do kilkunastu milimetrow. Przy uzyciu
dwoch par magnesow dipolowych wigzka jest odchylana w ptaszczyznie prostopadtej do osi
wigzki. Rownomierne napromienienie leczonej zmiany polega na dostarczeniu wigzek
olowkowych punkt po punkcie i warstwa po warstwie do catego obszaru docelowego. Czas
dostarczenia pojedynczej wigzki otdéwkowej mie$ci sie zwykle w zakresie od kilku do
kilkudziesigciu ms (Kooy i in. 2010; Liszka i in. 2018). Technika PBS znana byta od potowy lat
90-tych XX wieku (Pedroni i in. 1995; Lomax 1999), jednak wprowadzenie jej do radioterapii

stanowilo wyzwanie technologiczne i nastapito dopiero kilkanascie lat p6znie;j.

W osrodkach radioterapii protonowej z technologia PBS najnizsza mozliwa energia wigzki
protonow wynosi zwykle od 60 do 100 MeV, co odpowiada zasiggowi okoto 3.1-7.5 cm grubosci
ekwiwalentu wody (ang. Water Equivalent Thickness, WET) (Ding i in. 2018). Leczenie zmian
powierzchniowych, szczegélnie u dzieci, wymaga zastosowania dyskryminatora zasiggu
(ang. Range Shifter, RS) w celu napromienienia ptytszych warstw. RS, ktory jest umiejscowiony
w pewnej odleglosci od pacjenta zmniejsza zasi¢g, ale jednoczesnie rozprasza wigzke, €O
pogarsza jej parametry (Titt i in. 2010; Shen i in. 2015), i w konsekwencji pogarsza rozktad dawki
w pacjencie. Ponadto, w literaturze mozna roéwniez znalezé informacje o trudnosciach
w prawidtowym modelowaniu dyskryminatora zasiegu w obecnie stosowanych systemach do
planowania leczenia (ang. Treatment Planning System, TPS) (Matysiak i in. 2016; Fracchiolla i
in. 2015). Na niektérych stanowiskach z PBS istnieje mozliwo$¢ umieszczenia RS blizej pacjenta
1 zmniejszeniu przerwy powietrznej pomiedzy dyskryminatorem zasiegu a pacjentem, dzieki
umocowaniu go na ruchomym ramieniu (Matysiak i in. 2016; Shen i in. 2015; Pedroni i in. 2005).
Przy zachowaniu ptaskiego ksztattu RS nie jest jednak mozliwe catkowite zniwelowanie przerwy
powietrznej, ponadto takie rozwigzanie zwigksza ryzyko ewentualnej kolizji RS z pacjentem
podczas obrotu ramienia aparatu terapeutycznego. Wiekszos¢ osrodkéw jest jednak na razie
pozbawiona takiego udogodnienia, wowczas planujac leczenie moga jedynie umiesci¢ RS na linii
wigzki lub go stamtad usungé. W tych placoéwkach problem ptytko zlokalizowanych guzow jest

szczegollnie trudny do rozwigzania.

Centrum Cyklotronowe Bronowice (CCB) w Instytucie Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk
(IFJ PAN) w Krakowie byto jednym z pierwszych osrodkéw na §wiecie dysponujacych skanujaca
wiagzka protonowa. Osrodek oficjalnie otwarto w 2015 roku, w 2016 roku przeprowadzono

radioterapie dla pierwszych pacjentow. Placowke wyposazono w nowoczesny cyklotron
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PROTEUS C-235 (firmy Ion Beam Application, Belgia), przyspieszajacy wigzki protonéw od
okoto 70 MeV do okoto 230 MeV. W podstawowym wyposazeniu stanowisk do napromieniania
znajduje si¢ dyskryminator zasi¢ggu RS, na stale umocowany u wylotu wigzki protonowe;.
Radioterapia protonowa znajduje si¢ obecnie w katalogu $wiadczen gwarantowanych jako
procedura medyczna 92.288 Teleradioterapia hadronowa wigzkg protonow (Dz. U. poz. 1520,
z p6zn. zm.). W 2015 roku Zespot Konsultanta Krajowego do spraw Radioterapii Protonowej
przedstawit liste wskazan klinicznych do radioterapii protonowej nowotworow zlokalizowanych
poza narzagdem wzroku (Dziadziuszko 2015). Wérod nich znajduje si¢ az 6 wskazan, dotyczacych
leczenia nowotwordow wieku dzieciecego, ktorych zasadnos$¢ poparta jest dowodami naukowymi
pochodzacymi z prospektywnych lub retrospektywnych badan klinicznych. Ograniczenie
skutkéw ubocznych radioterapii jest priorytetem dla kazdego pacjenta, jednak szczegolne wazne
jest to w przypadku leczenia nowotworéw dziecigcych. Poniewaz protony mozna precyzyjnie
kontrolowa¢, radioterapia protonowa jest korzystna w przypadku guzéw zlokalizowanych
W poblizu waznych narzadow i tkanek. W wielu przypadkach nowotwory wieku dziecigcego sg
ptytko polozone, co wymusza zastosowanie dyskryminatora zasiggu RS. Plany leczenia,

przygotowywane z zastosowaniem RS w wielu przypadkach okazuja si¢ nieoptymalne.

Cel i zakres pracy

Nowatorskim podejéciem do tego problemu jest wykorzystanie spersonalizowanego,
dedykowanego dla indywidualnego pacjenta kompensatora wigzki protonowe;j (ang. proton beam
compensator, BC). Takie rozwigzanie pozwala na catkowita redukcj¢ przerwy powietrznej
pomigdzy kompensatorem a pacjentem dzigki dopasowaniu ksztattu kompensatora do
powierzchni ciala pacjenta lub maski, a takze dostosowanie jego grubosci do potozenia leczonej
zmiany. Jedng z mozliwych technologii do produkcji indywidualizowanych kompensatorow jest
preznie rozwijajaca si¢ technologia addytywna. Druk 3D znalazt juz zastosowanie w praktyce
klinicznej, zgodnie z idea medycyny personalizowanej, do produkowania elementow
dostosowanych do pacjenta, takich jak bolusy, kompensatory, ale takze fantomy czy elementy
wspomagajace prawidlowe unieruchomienie pacjenta podczas naswietlania, cho¢ nigdy nie byty
dotad zastosowane w radioterapii protonowej (Ju i in. 2014; Burleson i in. 2015; Craft i Howell
2017; Oh i in. 2017; Alssabbagh i in. 2017; Michiels i in. 2016).

Wraz z otwarciem dziatalno$ci CCB IFJ PAN przy wspolpracy z Uniwersyteckim Szpitalem
Dzieciegcym w Krakowie rozpoczgto leczenie nowotworéw wieku dzieciecego. Wdrozenie
praktyk klinicznych uwidocznito istniejgce niedogodnosci w formowaniu skanujgcej wiazki
otowkowej. Minimalna energia 70 MeV wiazki protonow, uzyskiwana w selektorze energii
systemu terapii, okazata sie¢ zbyt duza dla niektorych celéw terapeutycznych, w szczegolnosci do
leczenia ptytko potozonych zmian. Zastosowanie dyskryminatora zasiegu (RS) powodowato

rozproszenie wigzki protonowej, co prowadzito do pogorszenia rozktadow dawki.
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Celem niniejszej pracy bylo opracowanie, zbadanie iwdrozenie do praktyki klinicznej

indywidualizowanych kompensatorow wigzki protonowej (BC), wykonanych w technologii

druku 3D. Osiagnigto to poprzez:

Przeprowadzenie analizy materialowej pod katem parametrow oddzialywania
z protonami i bezpieczenstwa uzycia materiatlow, wykorzystywanych w technologii
addytywnej do zastosowania w radioterapii protonowej. Kazdy element, umieszczany na
drodze wiazki protonowej podczas napromieniania pacjenta musiat zosta¢ szczegdtowo

przebadany, by prawidtowo oceni¢ jego wptyw na modyfikacje wigzki terapeutyczne;.

Wykonanie indywidualizowanych kompensatorow wigzki protonowej i przetestowanie
ich uzytecznosci. Opracowano procedure wykonania w technologii druku 3D i akceptacji
do uzytku terapeutycznego kompensatorow. Wykonano analize¢ poréwnawczg plandw
leczenia przygotowanych przez pracownikow Pracowni Planowania Leczenia (PPL)
CCB dla konkretnych przypadkéw nowotworow wieku dziecigcego z zastosowaniem
dwoch rodzajow dyskryminatorow zasiggu — RS zainstalowanych na stanowiskach

terapeutycznych w CCB oraz indywidualizowanych kompensatoréw BC.

Przetestowanie przygotowanych kompensatorow pod katem dawek od promieniowania
rozproszonego generowanego podczas leczenia. Analiza promieniowania rozproszonego
to wazny aspekt radioterapii, zwtaszcza w kontekscie prawdopodobienstwa indukowania
wtornych nowotworow dla tkanek i narzadéw poza obszarem napromieniania. Analizg
wykonano w ramach wspotpracy z Grupa Robocza 9 Europejskiej Grupy Dozymetrii
Promieniowania (European Radiation Dosimetry Group EURADOS Working Group 9,
WG9). Przeprowadzono kampani¢ pomiarowg W CCB z zastosowaniem fantoméw
dziecigcych oraz zestawu detektoréw promieniowania fotonowego i neutronowego,
zardbwno pasywnych, jak iaktywnych. Otrzymane wyniki pozwolily na ocen¢
poréwnawczg promieniowania rozproszonego, generowanego podczas realizacji leczenia

zaréwno z zastosowaniem RS, jak i BC.

Niniejsza praca zostala wykonana w Samodzielnej Pracowni Radioterapii Protonowej oraz

w Centrum Cyklotronowym Bronowice w Instytucie Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk

w Krakowie. Poszczegolne cele realizowano kompleksowo, przy wspotpracy z pracownikami

CCB IFJ PAN oraz czlonkami grupy EURADOS WGY. Przedstawione w rozprawie wyniki

obliczen i1 pomiaréw sg efektem pracy wielu osob. W szczegdlnosci plany leczenia wykonali

pracownicy Pracowni Planowania Leczenia PPL w CCB IFJ PAN, a odczyty dawek, uzyskanych

podczas kampanii pomiarowej grupy EURADOS WG 9, wykonali poszczegdlni cztonkowie

grupy. Szczegdtowy wklad poszczegdlnych osob i zespolow jest przedstawiony na poczatku

rozdziatu z wynikami.
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1. Fizyczne aspekty radioterapii protonowej

W niniejszym rozdziale przedstawiono fizyczne podstawy oddzialywan wigzek protonowych
o energiach do ok. 250 MeV z materig. Prawidtowe wykorzystanie wiasciwosci fizycznych

wigzki predysponuje ich uzycie w radioterapii.

1.1 Oddzialywanie protonéw z materia

Protony moga oddzialywa¢ z atomami lub jadrami osrodka na trzy sposoby, ktore charakteryzuja
si¢ odmiennymi mechanizmami przekazywania energii czastek i rozpraszania wigzki, poprzez:
rozpraszanie niesprezyste na elektronach osrodka, rozpraszanie sprezyste na jadrach atomowych
oraz reakcje jadrowe (Rys. 1.1). Ponadto w polu jadra atomowego moze doj$¢ do zmiany kierunku
ruchu czastki naladowanej, wskutek czego generowane jest promieniowanie hamowania (ang.
Bremsstrahlung). Proces ten w kontekscie radioterapii protonowej jest najczgsciej pomijany ze

wzgledu na znikome prawdopodobienstwo wystgpienia (Newhauser i Zhang 2015).

Rys. 1.1 Schematyczne przedstawienie podstawowych oddziatywan protonéw z materig. A) Straty energii poprzez
niespr¢zyste zderzenia z elektronami. B) Rozpraszanie spr¢zyste w polu jadra atomowego. C) Reakcje jadrowe na
drodze oddziatywan niespre¢zystych (p — proton, e — elektron, n — neutron, y - promieniowanie gamma) [opracowanie
wiasne na podstawie (Newhauser i Zhang 2015)].
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1.1.1 Oddzialywania protonéw z elektronami

Protony to cigzkie czastki natadowane, ktore oddziatujg z elektronami osrodka za posrednictwem
sity kulombowskiej. Prowadzi to do wzbudzania lub jonizacji atomdéw, znajdujacych si¢ na
drodze protonu. W takim zderzeniu proton traci matg cze¢$¢ swojej energii, CO przy duzej roéznicy
masy mig¢dzy protonem i elektronem, nie powoduje zasadniczej zmiany kierunku pedu — porusza
si¢ w ustalonym kierunku. Dopiero przy nizszych energiach, w okolicy kilku MeV
prawdopodobienstwo rozproszenia protonu rosnie (Newhauser i Zhang 2015; Hrynkiewicz 2001).
Taki mechanizm oddziatywania pozwala okresli¢ zasigg protonow, uwzgledniajac energie czastki
oraz wiasciwosci absorbujacego materiatu. W niektorych przypadkach energia przekazana
elektronowi jest wystarczajaca do dalszej jonizacji, Powstajagca w ten sposob czastka wtdrna,
zwana delta elektronem, ma znacznie mniejszy zasi¢g niz czastka pierwotna. Z punktu widzenia
fizyki medycznej uznaje si¢ wigc, ze ten rodzaj przekazu energii nastgpuje w miejscu

oddziatywania (Hrynkiewicz 2001).
1.1.2 Oddziatywania protonéw z jadrami atomowymi

Protony moga oddzialywa¢ z jadrami atomowymi na trzy sposoby: poprzez oddziatywania
kulombowskie (jak z elektronami) oraz sprezyste i niesprezyste oddziatywania jadrowe. Efektem
oddziatywan kulombowskich sg rozproszenia protonéw pod wickszym katem niz podczas
interakcji z elektronami, z powodu wickszej masy jader atomowych. Proces ten zachodzi
stosunkowo czesto, stad tez nazywany jest wielokrotnym rozpraszaniem kulombowskim (ang.
Multiple Coulomb Scattering, MCS) (Lomax 2009). Oddziatywania jadrowe to procesy,
polegajace na zderzeniach protonow bezposrednio z jadrami atomowymi, wskutek czego sg one
albo elastycznie rozproszone (jadro pozostaje nienaruszone), albo poprzez utrate czg$ci swojej
energii doprowadzaja do zaj$cia reakcji jadrowej. Oddziatywania sprezyste wystepuja czesciej —
sg odpowiedzialne za strat¢ energii protonu rzedu 1% na cm penetracji. W oddzialywaniach
niesprezystych produktami reakcji sa emitowane pod roznymi katami z jadra nukleony, w tym
neutrony, lub inne lekkie czastki wtérne. Prawdopodobienstwo wystgpowania tego typu
oddziatywania ro$nie wraz z energig protonow — dla wysokoenergetycznych wigzek stosowanych

w radioterapii protonowej (rzedu 200 MeV) wzrasta nawet do 25% (Breuer i Smit 2000).

1.2 Wielko$ci stosowane do opisu wiazki protonowej i napromienianych
materialow

Istnieje kilka wielko$ci fizycznych, ktorych znajomos¢ jest niezbgdna do prawidtowego opisu

i zrozumienia charakterystyki wigzek protonowych. Znajomos¢ tych warto$ci jednoznacznie

definiuje najwazniejsze parametry, istotne z punktu widzenia radioterapii.
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Zdolno$¢ hamowania (ang. stopping power, S) to wielko$¢, okreslajaca zmiang (stratg)
energii dE przypadajaca na jednostke dlugosci przebytej drogi protonéow (dl) (ICRU
2011):

_ _9ET]
s=-=1 (1.1)
Uwzgledniajac wielkoSci charakterystyczne dla radioterapii protonowej, stosuje si¢
rowniez jednostke [%] Przekaz energii na drodze wigzki wyraza si¢ takze poprzez

masowg zdolno$¢ hamowania, uwzgledniajaca lokalng gesto$é materiatu (p):

| (1.2)

p pdl L kg

Zdolnos¢ hamowania podaje si¢ rowniez w odniesieniu do wody, jako SPR (ang.
Stopping Power Ratio). Parametr SPR jest niezbedny do prawidtowego obliczenia

rozktadu dawki w systemach planowania leczenia.

Liniowy przekaz energii (ang. Linear Energy Transfer, LET) to wielkos$¢, okreslajaca
ilo$¢ energii absorbowanej przez materiat (dE) na jednostke odlegtosci (dl). Z definicji
LET to wielko$¢ dodatnia, w przeciwienstwie do zdolnosci hamowania S. Wielkosci te

sg ze soba $cisle powigzane i w pewnych warunkach sg sobie rowne (Gottschalk 2011).
—4ETL
LET = [mz]. (1.3)

Fluencja (@) to wielkos¢, ktora okresla ilos¢ protonéw (dN) przechodzacych przez sfere
0 przekroju (da), prostopadtym do kierunku wigzki (ICRU 2011):

o =-" [ﬁ] (1.4)

Dawka pochtonigta (D) to wielko$¢, okreslajaca ilo§¢ zaabsorbowanej energii (dE) na

jednostke masy absorbenta (dm) (Hrynkiewicz 2001):

p=2% [klg] (1.5)

am

Jednostkg SI dawki pochlonigtej jest grej (Gy), ktory odpowiada pochtonigciu energii
1J przez 1 kg materii.

Rownowaznik dawki (H) to iloczyn dawki pochlonigtej w okreslonym punkcie
i wspotczynnika jakosci Q dla danego rodzaju promieniowania, uwzgledniajacy
skuteczno$¢ biologiczng w indukowaniu nastepstw stochastycznych (Hrynkiewicz
2001):

=p.o |1
H=D-Q [kg]. (1.6)
Jednostka rownowaznika dawki jest siwert (Sv), ktoéry ma taki sam wymiar jak Gy.
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e Przestrzenny rownowaznik dawki (H*(10)) w punkcie pola promieniowania to taki
rownowaznik dawki, ktory bylby wytworzony przez odpowiednie pole rozciagle
i zorientowane w kuli ICRU [ref] na giebokosci d wzdluz promienia ustawionego
w kierunku przeciwnym do kierunku pola. Wielko$¢ t¢ mierzymy w celu kontroli

dozymetrycznej otoczenia.

e Kerma (ang. kinetic energy released per mass unit, K) to niestochastyczna wielkos$¢
stosowana w radiologii i dozymetrii promieniowania jonizujacego, okreslajaca energi¢
kinetyczna przekazang czastkom natadowanym przez czastke jonizujaca posrednio

(foton, neutron) na jednostk¢ masy absorbenta. Jednostka K jest Gy.

W dozymetrii neutronowej przy uzyciu par detektorow termoluminescencyjnych Li-6/Li-7
stosuje si¢ wielkos¢ gamma-ekwiwalentna dawka neutronowa (Dn) rozumiana jako rdznica
migdzy odczytami dawek detektorow MTS-6 i MTS-7 (patrz podrozdziat 2.3.3) wyrazona jako
dawka pochtonigta od promieniowania gamma, generujaca taka samg odpowiedz detektora
termoluminescencyjnego. D, jest uznawana jako wskaznik fluencji neutronéw termicznych

w mieszanym polu n+y. D, wyraza si¢ w jednostkach Gy (Knezevi¢ i in. 2018).

W celu standaryzacji opisu wigzki protonowej stosuje si¢ definicje, kwantyfikujace
rownowazno$¢ materialu absorbentu w stosunku do standardowo wykorzystywanej wody.
Materiat rownowazny do wody to taki, ktory charakteryzuje si¢ taka sama strata energii, jak
w przypadku warstwy wody. Parametry, okreslajace napromieniany wigzka protonowa materiat,

inny niz woda, to:

e grubos¢ ekwiwalentu wody (ang. Water Equivalent Thickness, WET) (Rys. 1.2), jest to
grubos¢ warstwy wody, tw, PO przejsciu ktorej protony straca taka sama energig, co po

przejsciu przez material o grubosci tm:

WET = t,, = t,, 2%™ [mm)], (1.7)

PwSw

gdzie p,, i p,, to gestoéci odpowiednio materiatu i wody, a S, i S, to $rednia masowa
zdolno$¢ hamowania w materiale absorbentu i w wodzie. WET moze by¢ wyznaczany
eksperymentalnie poprzez pomiar zasiggu wigzki protonowej po przejsciu przez dang
warstwe materiatu (Room) wzgledem takiego samego pomiaru w wodzie (Rgo). Wowczas WET

okresla si¢ jako réznice migdzy tymi zasiggami:

WET = R90 - Rgom [mm] (18)
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< Fm »
-+ e *

Rys. 1.2 Pogladowy rysunek prezentujacy definicje wielkosci WET. Ep i Ex to warto$ci energii protonow, odpowiednio
poczatkowa i koncowa, tj. po przejSciu wigzki przez warstwe wody tw lub materialu tm.[opracowanie witasne na
podstawie (Zhang i in. 2010)].

0 Ry

o glebokos¢ ekwiwalentu wody (ang. Water Equivalent Depth, WED), to wielkos¢
stosowana zamiennie z WET, okres$la gleboko$¢ materiatu, po przejsciu ktorej protony
straca taka sama energi¢, co po przejsciu przez ekwiwalentna glebokos¢ w wodzie.
Wielko$¢ ta jest pomocna do ustalania glebokosci wykonania pomiaréw w badanym

materiale. W praktyce klinicznej parametr WED jest rzadko stosowany.

e stosunek ekwiwalentu wody (ang. Water Equivalent Ratio, WER), to wielkos¢

bezwymiarowa, okreslajaca stosunek tw do tn (Zhang i in. 2010).

WER =2 (1.9)

m

WER to uzyteczny parametr, stosowany w praktyce klinicznej do pordwnan materiatow, ze
wzgledu na zblizong warto$¢ dla réznych energii wiazek protonowych (Akbari, Yousefnia, i
Mirrezaei 2014).

1.3 Charakterystyka terapeutycznej wiazki protonowej
Terapeutyczng wiazke protonowa charakteryzuje si¢ za pomocg parametrow modeli wiazek
stosowanych w Systemach Planowania Leczenia (ang. Treatment Planning System, TPS) oraz

parametrow stuzacych do weryfikacji jakosci wiazek (ICRU 2007).

Fizyczne wlasciwosci wiagzki sa wprowadzane do systemu planowania leczenia i stanowig
podstawe do obliczen rozkladow dawek. W modelach wigzki uwzglednia si¢ zrodto
promieniowania oraz uktad formowania wigzki. Waznym punktem na planach leczenia jest
izocentrum, odniesione do pewnych wspotrzgdnych wewnatrz pokoju terapeutycznego
i zintegrowane z pozostalym oprzyrzadowaniem, stluzagcym do monitorowania wigzki oraz

pozycjonowania pacjenta.
Wiazke protonowa charakteryzuje si¢ nastepujacymi wielkosciami (ICRU 2007):

e kierunek wigzki,

25



Fizyczne aspekty radioterapii protonowej

energia wigzki E i rozmycie energetyczne dE/E,

dywergencja katowa wigzki, jako korelacja pomigdzy $rednim kierunkiem czastek
i potozeniem w przestrzeni (6x, 6y),

emitancja katowa wiazki, jako rozktad czastek wokot §redniego kierunku,

rozmiar wigzki w przekroju poprzecznym.

Do opisu rozmycia energetycznego wiazki zwykle stosuje si¢ rozktad Gaussa, dlatego w opisie

wigzki czesto przedstawia si¢ odchylenie standardowe czy szeroko$¢ potowkowa (ang. full-width-

at-half-maximum, FWHM).

W przekroju poprzecznym wigzka pierwotna, tj. nierozproszona i niemodulowana, przybiera

posta¢ plamki (ang. spot), o srednicy od kilku do kilkunastu milimetrow, ktora mozna opisac

asymetrycznym rozktadem Gaussa 2D (Haberer i in. 2004).

Do oceny jakosci wigzki stosuje si¢ nastgpujace parametry, bedace opisem profilow

glebokosciowego (Rys. 1.3) i poprzecznego (Rys. 1.4):

rozktad glgbokosciowy dawki (ang. Depth-Dose Distribution, DDD), ktory reprezentuje
rozktad dawki pochtonigtej w osrodku, zwykle w wodzie, mierzonej wzdtuz osi wigzki.
Dla wigzki protonowej rozktad ten jest opisywany tzw. krzywa Bragga (Bragg i Kleeman
1904; 1905), wyznaczang eksperymentalnie, z charakterystycznym pikiem Bragga (ang.
Bragg peak, BP), czyli maksimum dawki na koncu toru czastek. Znormalizowana do
warto$ci maksymalnej krzywa reprezentuje procentowy rozklad glebokosciowy dawki

(ang. Percent Depth-Dose Distribution, PDD);
zasieg wiazki (ang. Range, R), ktory w radioterapii protonowej reprezentuje odlegtosc,
na jakiej wystepuje 90% maksymalnej dawki na spadku dystalnym piku Bragga;

spadek dystalny dawki (ang. Dose Distall Fall-Off, DDF), to wielko$¢, ktora oznacza
odlegtos¢ miedzy 80% a 20% lub miedzy 90% a 10% maksymalnej dawki na spadku
dystalnym piku Bragga;

szeroko$¢ potowkowa piku Bragga FWHMagp, ktora okresla szeroko$¢ piku na poziome

50% dawki maksymalnej DDD;

stosunek max/plateau, okreslany jako stosunek dawki maksymalnej do dawki

poczatkowej, obliczany dla krzywych DDD pojedynczego piku Bragga;

polcienie boczne, lewy P i prawy Pr (ang. penumbra), wykorzystywane do opisu profilu
poprzecznego wigzki protonowej, reprezentujace odlegltosci migdzy 80% a 20% lub

miedzy 90% a 10% maksymalnej wartosci dawki na danej gltgbokosci;
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e szeroko$¢ pola promieniowania Lgs, to w opisie profilu poprzecznego wigzki szerokos¢,

W obrgbie ktorego dostarczona dawka stanowi co najmniej 95% warto$ci zadane;.
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Rys. 1.3 Parametry wigzki przedstawione na procentowym rozktadzie glebokosciowym depozycji dawki (krzywa
Bragga): zasieg Roo, szeroko$¢ potéwkowa FWHMBgp, oraz spadek dystalny DDFgo.10.
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Rys. 1.4 Parametry wigzki przedstawione na poprzecznym profilu: pélcienie boczne lewy PL i prawy Pr (tutaj
zaznaczone pomiedzy 90% i 10%) oraz szerokos$¢ pola promieniowania Los.
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1.4 Straty energii protonéw
Straty energii protonow w osrodku okresla si¢ poprzez ich zdolno$¢ hamowania (rozdziat 1.2).
Rownanie opisujace $Srednie straty energii czastek natadowanych z uwzglednieniem efektow

kwantowych opublikowano w 1933 roku (Bethe 1930; Bloch 1933) w ponizszej formie:

S 1 dE Z 72
2=_22 _y 2 2__[
. TNy mec”=—|In

2mec2y? B2 B

-

>4 (1.10)

Z

gdzie N, to liczba Avogadro, 7, to klasyczny promien elektronu, m, to masa elektronu, z to
tadunek protonu, Z to liczba atomowa absorbenta, A to masa atomowa osrodka, ¢ to predkosé
$wiatla, B = v/c, gdzie v to predko$é¢ protonu, y=(1-B)*2, I to $redni potencjat jonizacyjny
materiatu osrodka, § oraz C to poprawki relatywistyczne, wynikajgce z przystaniania tadunku
czastki padajacej przez pole elektronow osrodka (&) i zwigzane z elektronami zewnetrznych

powtok (C) (Newhauser i Zhang 2015).

Dla protonéw o energiach najczesciej stosowanych w radioterapii stosuje si¢ uproszczong formg

wzoru 1.10 (Paganetti 2012a):

s Z 1 (, Wp) [ Mev
2= 030725 (™) —g/cmz], (1.11)

gdzie W, jest najwigcksza mozliwa stratg energii w pojedynczym zderzeniu ze swobodnym

elektronem:

2 232
W, = "fﬁz . (1.12)
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2. Elementy fizyki medycznej w radioterapii protonowej

W niniejszym rozdziale zawarto opis praktycznych aspektéw radioterapii protonowej, bazujac na
obecnie najnowszej metodzie napromieniania, ktorg jest technika skanowania wigzka otéwkowa
(PBS), tj. wigzka o kilkumilimetrowej $rednicy przekroju poprzecznego. Centrum Cyklotronowe
Bronowice (CCB IFJ PAN) jest wyposazone w cyklotron C-230 (lon Beam Application, IBA),

ktory dostarcza wigzke do systemu radioterapii Proteus-235.

Kompleksowe przeprowadzenie radioterapii protonowej wymaga zastosowania algorytmoéw do
obliczen rozktadéw dawki w objetosci leczonej, zawartych w komputerowych systemach do
planowania leczenia (TPS). Kolejnym niezbednym elementem radioterapii jest weryfikacja
dozymetryczna obliczen i stata kontrola jako$ci parametrow stanowiska radioterapeutycznego

i wigzki protonowe;.

2.1 Planowanie leczenia

Proces planowania leczenia mozna okresli¢ jako procedure, w ktdrej jako dane wejsciowe podaje
si¢ model zarébwno wiazki promieniowania, jak i anatomii pacjenta, a jako dane wyj$ciowe
otrzymuje si¢ dwa rodzaje informacji: instrukcje maszynowe, dotyczace leczenia (takie jak
energia i ksztalt wigzki czy liczba dostarczanych protonéw) oraz przewidywany rozkltad dawki
W ciele pacjenta, co pozwala na ilosciowe okreslenie prawdopodobienstwa zniszczenia zmiany
nowotworowej i wystapienia powiktan w tkankach zdrowych. Przygotowanie planu dla
radioterapii protonowej wigze si¢ z Szeregiem konkretnych implikacji, istotnych dla
projektowania i optymalizacji parametrow leczenia. Uwzgledni¢ nalezy kluczowe zalety
zastosowania protonow, takie jak skonczony zakres i szybki spadek dawki po osiagnigciu
maksymalnej wartosci na odcinku dystalnym piku Bragga. Te parametry jednocze$nie sprawiaja,
ze uzyskanie zgodno$ci pomi¢dzy dawka zaplanowana, a podang jest nietrywialne. Sg to
wyzwania, z ktorymi mierzg si¢ firmy, opracowujace systemy do planowania leczenia. Uwaza
sig, ze wybranie techniki PBS to najlepszy sposdb na zapewnienie wysokiej jakosci

napromieniania pacjentow (Schwarz 2011).
2.1.1 Przygotowanie modelu pacjenta

Niezaleznie od rodzaju uzytego promieniowania, wszystkie plany leczenia w radioterapii oparte
sa na zestawie danych, uzyskanych podczas tomografii komputerowej (ang. computed
tomography, CT) leczonego obszaru anatomicznego. Obrazy CT pozwalajg na wygenerowanie
trojwymiarowej mapy gestosci elektronowej pacjenta, ktora jest potrzebna do obliczenia
ostabienia wigzki i tym samym rozktadu dawki w ciele pacjenta. Zastosowanie skanéw CT do

planowania radioterapii protonowej wymaga uwzgledniania istotnych czynnikow:
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e Artefakty CT.

Tomografia komputerowa jest kalibrowana pod obrazowanie tkanek biologicznych. Obecno$é
materiatlow o wysokiej liczbie atomowej Z u pacjenta (np. protezy biodrowe, zlote wypetnienia)
powoduje powstawanie tzw. artefaktow smugowych, poniewaz takie materialy silnie pochtaniaja
promieniowanie rentgenowskie. Artefakty moga wprowadza¢ bledy w mapie gestosci
elektronowej pacjenta i wptywac na btedne pomiary dozymetryczne (Wei i in. 2006). W praktyce
klinicznej przypadki, w ktorych u pacjenta w ciele znajduja si¢ elementy o wysokiej liczbie

atomowej traktowane sg z zachowaniem szczegdlnej ostroznosci.
e Krzywa kalibracji.

Do obliczen transportu wigzki w ciele pacjenta stosuje si¢ krzywa kalibracji, ktéra okresla
ilosciowa zalezno$¢ migdzy jednostkami Hounsfielda (ang. Hounsfield Units, HU),
reprezentujagcymi zdolno$¢ oslabienia promieniowania w osrodku, a zdolnoscia hamowania
protonéw (podrozdziat 1.2). Wspotczynnik ostabienia na skalg Hounsfielda przelicza si¢ wedlug

rownania 2.1:

HU = —2"H120 1000 2.1)

HH,0~ Hpowietrza
gdzie py to liniowy wspotczynnik ostabienia dla materiatu X, a uy,o 1 tpowietrza 0 liniowe

wspotczynniki ostabienia wody i powietrza odpowiednio w warunkach standardowych.

W radioterapii protonowej stosuje sie zwykle kalibracje stechiometryczng (Schneider, Pedroni, i
Lomax 1996), w ktorej uwzglednia si¢ sktad chemiczny kazdego materiatu, w szczegdlnosci

liczbg atomowa Z poszczegolnych pierwiastkow (Harald Paganetti 2012b; Bér i in. 2017).
2.1.2 Obliczanie rozktadu dawki

Obecnie stosuje si¢ algorytmy do obliczania dawki o r6znej doktadnosci i ztozonosci dla wigzki
otowkowej (Schaffner, Pedroni, i Lomax 1999; Soukup, Fippel, i Alber 2005; Pedroni i in. 2005;

Ulmer i Schaffner 2011), ktére mozna uog6lni¢ do postaci:
Dose(x,y,z) = DD(z) - T(x,z,0,(2)) : T(x, z,0,(2)), (2.2)

gdzie z to glebokos¢ w osrodku wzdtuz kierunku wiazki, x iy to kierunki poprzeczne, DD to
dawka glebokosciowa, ktorej warto§¢ wyznacza sie eksperymentalnie poprzez pomiary
w fantomie wodnym, a T to poprzeczny rozktad dawki, obliczany na podstawie charakterystyki
wigzki otowkowej (wymiary, ksztalt, dywergencja i kierunek), rowniez uwzglednieniem zasiegu
protonow. Rozpraszanie wigzki wewnatrz ciata pacjenta jest nastgpnie obliczane poprzez
modelowanie odpowiednich procesow fizycznych (glownie wielokrotne rozpraszania
kulombowskie i oddziatywania jadrowe). Obecnie najdoktadniejsze algorytmy sa oparte na

parametryzacji wynikéw obliczen Monte Carlo (podejscie analityczne), ze wzgledu na doskonatg
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zdolno$¢ do symulacji rzeczywistych proceséw interakcji fizycznych (Fippel i Soukup 2004; H.
Paganetti i in. 2004; Tourovsky i in. 2005), ale nadal nie sa one uzywane w rutynie klinicznej, ze
wzgledu na dhugi czas trwania obliczen. W literaturze mozna jednak znalez¢ wiele publikacji,
prezentujacych nowatorskie rozwigzania, uwzgledniajagce wigksza moc obliczeniowa
wspotczesnych komputerow, a takze prostsze, ale wystarczajaco doktadne modele wigzek czy
realizacj¢ obliczen na kartach graficznych GPU (Jia i in. 2010; Schiavi i in. 2017). Obecnie
algorytmy oparte na obliczeniach Monte Carlo sa coraz czgséciej proponowane w nowych
systemach planowania leczenia [ref np. RaySearch]. .

2.1.3 Objetosci tarczowe

W radioterapii funkcjonuja definicje wprowadzone m. in. w raportach ICRU 52, 78 i 83 (ICRU
1993; 2007; 2010), okreslajace objetosci tarczowe, czyli obszary ciata pacjenta napromieniane

W celu osiagnigcia planowanego efektu terapeutycznego. Sa to:

e GTV (ang. Gross Tumour Volume) — to mozliwy do wykazania obszar zasiegu
i umiejscowienia zto§liwego wzrostu. W zaleznosci od sytuacji klinicznej moze to by¢
guz pierwotny, regionalne wezty chlonne lub odlegle przerzuty.

e CTV (ang. Clinical Target Volume) — to objetosé, ktora zawiera dajace si¢ wykazaé
zmiany w obrgbie GTV i/lub subkliniczne zmiany chorobowe, ktorg nalezy
wyeliminowa¢ wedlug zalecen w zaleznosci od rodzaju guza i wystepujacych
statystycznie naciekow dla roznych lokalizacji.

e PTV (ang. Planning Target Volume) — to obj¢tos¢, w ktorej uwzglednione sg rézne
rodzaje zmian, niepewnosci oraz bledow zwigzanych z czynnikami geometrycznymi. Te
czynniki wymagaja dodania marginesu wokot CTV. Zastosowanie objetosci PTV
W procesie planowania leczenia zapewnia, ze przepisana dawka zostanie faktycznie

dostarczona do CTV z klinicznie akceptowalnym prawdopodobienstwem.

Ponadto, wyznacza si¢ objetosci narzadow Krytycznych (ang. organs at risk, OAR), okre$lajace
obszary tkanek zdrowych, szczegolnie narazonych w przypadku napromienienia. Sg to w zasadzie
wszystkie tkanki, szczegélnie te, znajdujace si¢ w niedalekiej odlegtosci od napromienianej
zmiany. Podobnie jak w przypadku PTV, okre$lajac objetosci OAR nalezy doda¢ marginesy, by

skompensowac niepewnosci planowania i napromieniania.
2.1.4 Zalozenia, optymalizacja i ewaluacja planu leczenia

Zastosowanie skanujagcej wiagzki otdéwkowej wprowadza duzg liczbe stopni swobody do
planowania leczenia, poniewaz kontroli podlega potozenie, energia i liczba protonow
kazdej pojedynczej wigzki. Planowanie polega wi¢c na optymalizacji Kierunkow,

kompozycji, intensywnosci 1 energii wigzek otowkowych w celu osiagnigcia kompromisu
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pomi¢dzy pokryciem obszaru PTV, a maksymalnym oszcz¢dzeniem tkanek zdrowych.
Stosuje si¢ tzw. ,,planowanie odwrotne” (ang. inverse planning), polegajace na zadaniu
istotnych parametrow, takich jak $rednia czy maksymalna dawka dla okreslonych
narzadow, jednolitos¢ pokrycia zmiany czy zaznaczenie obszarow szczegélnie
promieniowrazliwych. Sg one nast¢pnie uwzglednione w algorytmie obliczeniowym
I przygotowywany jest plan najlepiej dopasowany do tych zalozen. Zgodnie
z powszechnie przyjeta propozycja (Lomax 1999) ,radioterapia protonowa
0 modulowanej intensywnos$ci” (ang. intensity modulated proton therapy, IMPT) to takie
podejscie do planowania i1 dostarczania wigzki, w ktdrym ostateczny rozktad dawki (nie
fluencji) jest sumaryczng reprezentacja wielu pol, z ktorych kazde dostarcza
niejednorodny rozktad dawki w ciele pacjenta. Algorytm uwzglednia pozadane aspekty,
szukajac najlepszego rozwiagzania, jednoczesnie zaktadajac, ze uzyskanie idealnego
rozktadu dawki (jednolite napromienienie objgtosci leczonej przy ‘zerowej’ dawce wokot

niej) jest fizycznie nieosiggalne (Schwarz 2011).

Przygotowany plan leczenia podlega ocenie poprzez weryfikacje rozktadéow dawek
W poszczegblnych przekrojach poprzecznych oraz histograméw dawka-objetos¢ (ang.
Dose-Volume Histogram, DVH) dla poszczegdlnych struktur tarczowych i OAR.
Histogramy zawierajg informacje o dawkach minimalnych, maksymalnych, srednich czy
medianie dawki, a takze odchyleniu standardowym, wystgpujacych dla wybranych
i zdefiniowanych obszarow zainteresowania. W celu umozliwienia kompleksowego
opisu plandéw leczenia wprowadza si¢ wspotczynniki taczace oceng dawek w PTV
zoceng dawek wOAR. Podstawowym  wspolczynnikiem  proponowanym
W poréwnywaniu planéw i zastosowanym w niniejszej pracy jest indeks konformalnosci

(ang. conformity index, CI):

_ TVpiy(98%)?
TV - Vg

cl (2.3)

gdzie TV oznacza objetos¢ docelowa (ang. target volume, to moze by¢ zaréwno PTV, jak i OAR,
zaleznie od tego, dla jakiej struktury wyznacza si¢ indeks ClI), TVpiv(98%) to objetos¢ docelowa,
pokryta zadang dawka (tutaj izodoza 98%) i Vri, okreslajace catkowita objetosc, pokryta zadana
dawka. Parametr Cl pozwala oceni¢ w jakim stopniu rozktad dawki jest zgodny z wielko$cia

i ksztaltem objetosci struktury (Paddick 2000).

2.2 Dozymetria wiazki protonowej
Na etapie przygotowywania o$rodka radioterapii protonowej do pracy klinicznej przeprowadzane

sa testy akceptacyjne, ktore sprawdzajg zgodno$¢ systemu radioterapii ze specyfikacjs.
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Niezbedne jest takze wykonanie konfiguracji systemu planowania leczenia poprzez pomiary
parametrow, ktore nalezy wprowadzi¢ do modeli analitycznych w TPS. Ponadto, przygotowuje
si¢ program zapewnienia jakosci, ktorego zadaniem jest stata kontrola stabilnosci parametrow
wigzki oraz ich zgodno$¢ z danymi dozymetrycznymi, oraz do weryfikacji rozktadéow dawki

obliczanych przez system TPS.
2.2.1 Konfiguracja systemu planowania leczenia

W systemach TPS opartych na analitycznych modelach transportu promieniowania (Eclipse —
Varian Medical Systems, XiO — CMS Software Electa czy RayStation — RaySearch Americans)
konfiguracj¢ przeprowadza si¢ poprzez wyznaczenie rozktadu dawki w wodzie wzdtuz osi
centralnej wigzki, a takze w ptaszczyznie prostopadtej do osi wigzki (Gillin i in. 2010; Saini i in.
2016; Mirandola i in. 2015). W tym celu wykonuje si¢ pomiar integralnej dawki gtgbokiej (ang.
Integral Depth Dose, IDD), ktora okresla dla danej gigbokosci catkowita energi¢ pochtonieta we
wszystkich punktach na prostopadle do osi wiazki zorientowanej ptaszczyznie, pochodzaca
zarébwno od protonow jak i czastek wtornych (Lomax 2009). Modele analityczne oparte na IDD

wymagaja wprowadzenia do obliczen (Ulmer i Schaffner 2011):

e rozkladu energetycznego wigzki,
e wspdlczynnika normalizacji, pozwalajagcego na konwersje jednostek z [MeV/cm] na
[Gy/MU] (MU — ang. Monitor Units, jednostki monitorowe),

e energii nominalnej wigzki protonowej (na wyjsciu z gtowicy skanujacej).
2.2.2 Weryfikacja rozktadow dawek obliczanych przez systemy planowania leczenia

Weryfikacja poprawnosci obliczen, wykonywanych przez TPS, to ostatni etap przygotowania
placowki prowadzacej radioterapie do pracy klinicznej. Do testow wykorzystywane sa fantomy
antropomorficzne (podrozdziat 2.4) oraz roznego typu detektory, umozliwiajace ocene
obliczonych rozktadow dawek (Zheng i in. 2016; Grevillot i in. 2018). Weryfikowana jest
poprawno$¢ kazdego etapu przygotowywania planu leczenia: wykonanie tomografii
komputerowej, przygotowanie i przeliczenie planu leczenia, odpowiednie pozycjonowanie
pacjenta oraz poprawno$¢ pracy systemu dostarczenia wigzki. Podstawowym parametrem
stuzacym do oceny procedury radioterapii jest zasigg wigzki protonowej. Obliczenia w TPS
bazuja na znajomosci energii poczatkowej protondw oraz ich zdolnos$ci hamowania w osrodku,
ktora uzyskuje si¢ z obrazow CT po zastosowaniu odpowiedniej kalibracji (rozdziat 2.1.1). Do
pomiarow zasiggu wigzki protonowej stosuje si¢ fantomy, zbudowane z materialow tkanko-
rownowaznych. Uzyskane wyniki poréwnuje si¢ z zasiggiem obliczonym przez system TPS

(Schaffner, Pedroni, i Lomax 1999; Mirandola i in. 2015).

Podczas rutynowej pracy osrodka kazdorazowo weryfikuje si¢ rowniez poprawno$¢ obliczen

planow leczenia. W tym celu plan jest przeliczany na rozktad dawki w wodzie, ktory nastepnie
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jest sprawdzany dozymetrycznie. Pomiary wykonuje si¢ w fantomie wodnym z zastosowaniem
matrycy komor jonizacyjnych, ustawionej w kierunku prostopadtym do padajacej wiazki

protonowej.
2.2.3 System zapewnienia jako$ci

W ostatnich dekadach radioterapia protonowa rozwijata si¢ dynamicznie, co poskutkowato
sporzadzaniem indywidualnych programow zapewnienia jakosci (ang. Quality Assurance, QA)
przez poszczegodlne jednostki, z uwzglednieniem ogolnych wytycznych (Wambersie, Deluca, i
Seltzer 2005). Programy obejmujg szereg testow przeprowadzanych z rozng czestotliwo$cia
(dzienna, tygodniowa, miesigczng, potroczna, roczna). Wykonuje si¢ testy dozymetryczne
(W celu sprawdzenia parametrow wigzki) oraz testy mechaniczne, weryfikujace prawidtowa prace
systemu do pozycjonowania pacjenta, stolu terapeutycznego czy ramienia gantry, a takze systemu

bezpieczenstwa.
2.2.4 Detektory stosowane w dozymetrii otdwkowej wigzki protonowe;j

W radioterapii protonowej PBS do wyznaczania dawek stosuje si¢ przede wszystkim dwa rodzaje
detektorow - komory jonizacyjne oraz detektory dwuwymiarowe.

Komory jonizacyjne mogace by¢ teoretycznie wykorzystywane jako dawkomierze absolutne,
gdyz umozliwiajag wyznaczenie dawki poprzez pomiar tadunku wytworzonego w komorze,
(Hrynkiewicz 2001). W praktyce wymagane jest jednak kalibrowanie komér w polach
referencyjnych (IAEA 2001). W CCB IFJ PAN komory sg kalibrowane razem w elektrometrem
UNIDOS (PTW Freiburg) wzgledem dawki w wodzie w warunkach referencyjnych w polu
promieniowania y %°Co, generowanego w aparacie Theratron 780E zgodnie z protokotem
dozymetrycznym TRS-398 (IAEA 2001). Do kalibracji rozktadéw dawki glebokiej wigzek
olowkowych wprowadzanych do TPS w fazie konfiguracji wykorzystano ptasko-rownoleglta
komore jonizacyjng typu Markus PTW 23343 (PTW Freiburg) o objetosci czynnej 0.055 cmd,
W dziennych testach kontroli jako$ci stosuje si¢ cylindryczne komory jonizacyjne typu Semiflex
PTW 31010 (PTW Freiburg) o objetosci czynnej 0.125 cm® Do pomiaru rozkladu dawki
glebokiej wiagzki PBS stosuje si¢ duza plasko-rownoleglta komore jonizacyjng Bragg Peak
Chamber (BPC, PTW 34070) o objetosci czynnej 10.5 cm®. Szybkie pomiary rozktadu dawki
glebokiej wykonuje si¢ z zastosowaniem detektora Giraffe (IBA dosimetry, Schwarzenbruck,
Niemcy)(ang. Multi-Layer lonization Chamber, MLIC), zbudowanego z 180 ptasko-
rownoleglych komor jonizacyjnych wykonanych w technologii PCB (tzw. obwod drukowany,
ang. Printed Circuit Board) z mieszanki poliamidu i Duraver (Isola GmbH) (Béumer i in. 2015).
Kazdg komore jonizacyjng tworza dwie ptytki PCB z nadrukowang elektroda grafitowa

0 $rednicy 12 cm. Objeto$¢ czynna kazdej komory to przestrzen miedzy plytkami o szerokos$ci
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1 mm. Warto$¢ WET ptytek szacuje si¢ na 1.8 — 1.9 mm, co determinuje rozdzielczos¢ detektora

Giraffe.

Detektory dwuwymiarowe to powierzchniowe detektory, wykorzystywane do pomiaru rozktadu
dawki w kierunku prostopadtym do padajacej wiazki protonowej. W CCB IFJ PAN stosuje si¢
detektory filmowe (Butson i in. 2003; Krzempek i in. 2018), folie TLD (Olko i in. 2006; Czopyk
i in. 2007; Gajewski, Ktosowski, i Olko 2016), detektor scyntylacyjny LYNX (IBA Dosimetry)
(Lin i in. 2014; Boberek i in. 2014; Shen i in. 2017), a takze matryce komor jonizacyjnych
MatriXX (IBA Dosimetry) (Lin i in. 2014; Arjomandy i in. 2008; 2010).

2.3 Dozymetria promieniowania rozproszonego

Istotnym aspektem radioterapii protonowe;j jest problem narazenia pacjentow na promieniowanie
rozproszone, ze wzgledu na potencjalne ryzyko wywotania wtornych nowotworow, zwlaszcza
u dzieci (Packer i in. 2013; Stolarczyk i in. 2018). Niepozadane dawki w radioterapii protonowej
zaleza w duzej mierze od techniki dostarczania wigzki. Sa to przede wszystkim neutrony i fotony
wtorne, ale takze rozproszone czgstki natadowane (Martino, Durante, i Schardt 2010; Zhu i in.
2013). W jednostkach radioterapii protonowej z systemem PBS wigkszo$¢ promieniowania
wtornego jest generowania w wyniku interakcji protondw z ciatem pacjenta. Istotnym zroédtem
promieniowania wtoérnego moga by¢ modyfikatory wiazki, wprowadzenie ich do praktyki
klinicznej wymaga wykonania pomiarow pod katem generowania czastek rozproszonych,

zawyzajacych dawke dla organow krytycznych.

Wptyw promieniowania rozproszonego analizowano réwnolegle z wprowadzeniem protonéw do
zastosowan w radioterapii. Ustalono, ze dawka pochtoni¢ta od neutronéw, jaka otrzymuje pacjent
w trakcie radioterapii jest stosunkowo niewielka, jednak neutrony charakteryzujg si¢ wysoka
wzgledng skutecznoscia biologiczng (RBE, ang. Relative Biological Effectivness) -
dwudziestokrotnie wyzszg niz w przypadku fotondw (Schneider i Halg 2015). Ponadto, neutrony
maja wickszy zasigg niz protony i wtérne czastki natadowane, w zwigzku z czym cate cialo jest
narazone na ekspozycje. Dawka neutronowa nie jest czgscig dawki terapeutycznej, lecz moze

mie¢ bezposredni wptyw na wywotywanie poznych efektow ubocznych.

Zgodnie z Migdzynarodowa Komisja Ochrony Radiologicznej (ICRP, ang. International
Commision on Radiological Protection) ocena narazenia na promieniowanie charakteryzujace si¢
wysokimi wartosciami LET uwzglednia tzw. wspotczynnik jakosci promieniowania, Q. Dla
wartosci LET powyzej 10 keV/um Q rosnie, osiggajgc maksymalng wartos¢ 30 dla LET =100
keV /um, anastepniec maleje. Roéwnowaznik dawki H, w okreSlnym punkcie tkanki jest
definiowany jako iloczyn Q i dawki pochtonigtej D. Poniewaz H jest definiowane w punkcie, jest
wielko$cig dozymetryczng stosowang najczesSciej do oceny narazenia przy pomiarach

punktowych w fantomach.
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Dla scharakteryzowania narazenia calego organizmu czlowieka eksponowanego na
promieniowanie jonizujace stosowana jest dawka efektywna E, ktora jest wyznaczana jako suma
dawek rownowaznych Hr, wyznaczonych z uwzglednieniem odpowiednich wspotczynnikoéw

wagowych narzadow lub tkanek wr (Hrynkiewicz 2001).
E =YrwrHr (2.4)

Poniewaz E jest wielkoscig niemierzalng, w ochronie radiologicznej stosuje si¢ tzw. wielkos$ci
operacyjne, ktore estymuja E, zwykle konserwatywnie. Dla pomiarow S$rodowiskowych,
W szczegolnosci do pomiaréw narazenia od neutrondw, stosowany jest przestrzenny
rownowaznik dawki H*(10), ktory wyznacza si¢ jako rownowaznik dawki na gltgbokosci 10 mm

w prostym fantomie kulistym o $rednicy 30 cm czyli w tzw. kuli ICRU.

H*(10) stosuje si¢ do monitorowania dawki i stuzy do wyznaczenia narazenia dla osoby,

znajdujacej si¢ miejscu, w ktorym znajduje si¢ detektor (Roger Antoine Halg i Schneider 2020).
2.3.1 Dozymetria neutronowa z uzyciem metod aktywnych

Neutrony nie posiadajg tadunku elektrycznego. Dlatego do ich detekcji trzeba wykorzysta¢ ich
oddziatywania jadrowe z materia, ktore prowadzg do produkcji czastek natadowanych. W wyniku
reakcji jadrowych neutrondéw z atomami o$rodka powstajg elektrony, protony, czastki o oraz inne
czastki natadowane, ktore z kolei wtornie jonizujg atomy gazu roboczego w detektorze. Sposob
detekcji 1 jej wydajnos¢ zalezy od energii neutrondéw, co przektada si¢ na mnogos$¢ stosowanych
rozwigzan technicznych. W aktywnej dozymetrii neutronowej najczesciej wykorzystuje sie
gazowe detektory proporcjonalne, napetniane albo fluorkiem boru (BF3) wzbogaconym w izotop
108 albo helem wzbogaconym w izotop *He. Wykonywane sg najcze$ciej W formie cylindrow
z cienkim drutem anody w osi cylindra i uziemiong obudowa. Wydajno$¢ detekcji zalezy od
cisnienia gazu, dtugosci obszaru czynnego detektora i przekroju czynnego na absorpcj¢ neutronu.
Dzisiejsze detektory rejestrujag neutrony termiczne z wydajnoscig bliska 100% (Dobrzynski
2013).

Do detekcji neutronéw stosuje si¢ rowniez detektory zwane komorami rozszczepieniowymi,
wykorzystujace zjawisko rozszczepienia zainicjowane pochloni¢gciem neutronu. Fragmenty
rozszczepienia jonizujg osrodek komory. Jako jadra rozszczepialne stosuje sie izotopy 23U, 25U,
Z’Np lub %Py, naniesione w formie cienkiej warstwy na ptytke w komorze. Stosowany uktad
musi by¢ zdolny do odroznienia jonizacji wywolanej przyjsciem neutronu od jonizacji wywotanej
czastkami alfa, poniewaz wybrane izotopy sg alfa-promieniotworcze. Detektory te charakteryzuja
si¢ stosunkowo niska wydajnoscia, ze wzgledu na cienkie warstwy materiatu rozszczepialnego

(ok 1% neutronéw wywoluje rozszczepienie) (Dobrzynski 2013).
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W detekcji neutronéw Stosuje si¢ rowniez detektory scyntylacyjne, zwlaszcza do pomiarow,
W ktorych energie neutronu wyznacza si¢ poprzez pomiar czasu przelotu od migjsca jego emisji
do detektora. Uzyskanie wysokiej czasowej zdolnosci rozdzielczej nie jest mozliwe w detektorach
gazowych ze wzgledu na ich rozmiar. Detektory scyntylacyjne wyposazone sa w warstwe robocza
wykonang ze szkfa lub plastiku zawierajacego izotop °B lub °Li. Absorpcja neutronu generuje
czastke natadowana, ktora nastepnie w osrodku scyntylatora wywoluje fluorescencjg. Kwanty
swiatta padaja na fotokatodg, z ktorej wybijaja elektrony, nastgpnie przyspieszane wewnatrz
fotopowielacza, powodujac lawing uwalnianych kolejnych elektronéw i wzmacniajac sygnat

poczatkowy (Dobrzynski 2013; Roger Antoine Halg i Schneider 2020).

Powyzsze detektory neutronowe umozliwiajg detekcje neutronow termicznych. Zarejestrowanie
neutronow predkich jest mozliwe dzigki ostonigciu tych detektoréw warstwa parafiny pub innego

tworzywa, spowalniajacego neutrony (Dobrzynski 2013).
Stosowane detektory aktywne
Ponizej opisano kilka powszechnie znanych i stosowanych aktywnych detektoréw neutronowych.

Berthold LB 6411 (Burgkhardt i in. 1997) to konwencjonalny miernik neutronow o masie 9.2 kg
z umieszczonym centralnie licznikiem proporcjonalnym wypetnionym *He o dtugosci 10 cm,
zewnetrznej Srednicy 4 cm i zewngtrzng warstwa moderujaca z polietylenu i kadmu o zewnetrznej
srednicy 25 cm. Licznik stuzy do pomiarow skladowej neutronowej przestrzennego
roéwnowaznika dawki H*(10), w zakresie energetycznym od neutrondéw termicznych do 20 MeV.
Zalezno$¢ jego zaleznos$ci energetycznej szacuje si¢ na +30% miedzy 50 keV a 10 MeV.

Umozliwia szybki pomiar ze wzgledu na wysoka czuto$¢ — w granicach 3 zliczen na nSv.

WENDI-II (ang. The Wide Energy Neutron Detection Instrument second generation) (Olsher i in.
2000) to detektor o masie 13.5 kg z centralnie umieszczonym licznikiem proporcjonalnym He
otoczonym cylindryczng warstwa moderatora z polietylenu domieszkowanego borem o $rednicy
229 cm i dlugosci 21 cm. Rozszerzenie zakresu energii do 5 GeV dla pomiarow dawki
neutronowej byto mozliwe dzigki zastosowaniu dodatkowej warstwy o grubosci 1.5 cm z proszku

wolframowego, zamknigtej wewnatrz moderatora.

Detektor NM2-458 i NM2B-495Pb (Mares, Sannikov, i Schraube 2002) o rozszerzonym zakresie
energetycznym to mierniki neutronowe z umieszczonymi wewnatrz cylindrycznymi licznikami
proporcjonalnymi trifluorku boru BFs 0 $rednicy 3.1 cm i dlugosci 7.2 cm, otoczonymi
wewngetrzng warstwg moderujacg z polietylenu o grubosci 1.7 cm, absorberem z kauczuku
syntetycznego domieszkowanego boronem o grubosci 0.6 cm i zewngtrzng warstwa moderatora
polietylenowego 0 grubosci 6.9 cm. Rozszerzenie zakresu energetycznego do 10 GeV w modelu
NM2B-495Pb bylo mozliwe dzigki dodaniu powloki olowianej o grubosci 1 cm pomigdzy

wewnetrzng warstwa moderujaca a absorberem domieszkowanym boronem.
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Detektory REM-2 i GW2 to zestaw cylindrycznych, rekombinacyjnych komoér jonizacyjnych
0 objetosci czynnej ok. 1800 cm® (Zielczynski, Golnik, i Gryzifiski 2008; Tulik i in. 2018). REM-
2 to komora zawierajgca elektrody zbudowane z materiatow rownowaznych tkankom ludzkim
I wypelniona gazem tkanko-rownowaznym. Ze wzgledu na ta tkankopodobno$¢ REM-2
umozliwia pomiar przestrzennego réwnowaznika dawki dla mieszanych po6l neutronowego
i fotonowego (Caresana i in. 2014; Murawski i in. 2018). Aby odja¢ skladowa fotonowa
zastosowano metode podwojnego detektora (Golnik i in. 2014), zestawiajac REM-2 z komora
GW2, zawierajacg aluminiowe elektrody i wypetiona gazem CO,. Ze wzgledu na swoja

konstrukcje GW2 jest praktycznie nieczuty na neutrony.
2.3.2 Dozymetria neutronowa z uzyciem metod pasywnych

Ocena dawki zaabsorbowanej wewnatrz ciala pacjenta jest mozliwa m.in. pomiarom dawek
neutronowych wewnatrz fantoméw antropomorficznych. Detektory pasywne o rozmiarach od
kilku do paredziesieciu milimetrow, umieszcza si¢ wewnatrz fantomu w miejscach,
odpowiadajacych potozeniu réznych narzadow. W dozymetrii neutronowe;j stosuje si¢ detektory
sladowe (weglan allilodiglikolu, ang. poly-allyl diglycol carbonate, PADC) i detektory
pecherzykowe (ang. bubble detectors, BD). Do pomiaréw neutronéw termicznych mozna
zastosowa¢ zestaw dwoch typow detektoréw termoluminescencyjnych (ang. thermoluminescent
detectors, TL), opisanych szerzej w cze$ci 2.3.3 Detektory fotonowe. Wada detektorow

pasywnych jest koniecznos¢ ich obrobki i odczytu, co ogranicza zakres ich zastosowan.
Detektory sladowe

W detektorach $§ladowych do pomiardw neutronéw jako substancj¢ czynna stosuje si¢
poliwgglanu allilodiglikolu (CR-39). W tego typu detektorach czastka jonizujgca po przejéciu
przez powierzchni¢ lub objetos¢ czynna uszkadza strukture detektora, co staje si¢ widoczne po
wytrawieniu w stezonym NaOH. Liczba sladow jest proporcjonalna do liczby zarejestrowanych

czastek, ktorg mozna skorelowac¢ z zaabsorbowang dawka.

Detektory sladowe PADC typu HARZLAS TD-1 (Nagade Landauer Ltd., Japonia) stosowane sg
przez osrodek badawczy Nuclear Physics Institute Czech Academy of Sciences (NPl CAS).
Detektory przygotowane sg w formie cienkich paskéw o dtugosci 17 mm i grubosci 0.9 mm, ich
gesto$¢ wynosi 1.3 g/ecm®. Skladowa neutronowsg rownowaznika dawki H wyznacza sie na
podstawie relacji pomiedzy parametrami uzyskanych $ladow, a LET czastek (JadrniCkova,

Spurny, i Molokanov 2008; Pachnerova Brabcova i in. 2013).

Detektory PADC o strukturze warstwowej (Domingo i in. 2013; Garcia-Fusté i in. 2020)
opracowano w osrodku badawczym Universitat Autonoma de Barcelona (UAB). Sktadaja si¢ z:
warstwy polietylenu (3 mm), w ktorej w wyniku rozpraszania elastycznego szybkich neutronéw

(n,p) produkowane sa protony, warstwy poliweglanu (300 pum), wyplaszczajacej odpowiedz
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detektora oraz dodatkowej warstwy poliamidowo-nylonowej (100 um), dodatkowo
umozliwiajacej rejestrowanie neutronéw termicznych. Sktadowa neutronowa réwnowaznika
dawki H wewnatrz fantoméw wyznaczano na podstawie dawki pochtonigtej przy uzyciu
wyznaczonego eksperymentalnie wspotczynnika jakosci Q (ICRP 1991). Ponadto, by wyznaczy¢
dawke konieczne jest wykonanie symulacji Monte Carlo rozktadu fluencji neutronow w kazdym

punkcie pomiarowym.
Detektory pecherzykowe

Detektory pecherzykowe to inny rodzaj detektoréw $ladowych, w ktorych §ladem
pozostawionym przez czastki jonizujace sa pecherzyki gazu (potocznie babelki) wewnatrz
objetosci czynnej detektora. Detektory maja postaé rurek, wewnatrz ktorych kropelki aktywnej
cieczy sg rozproszone w zelowym polimerze. Gdy dochodzi do interakcji z neutronem, kropelki
odparowuja, tworzac widoczny pecherzyk gazu zawieszony w zelu. Liczba powstalych
pecherzykow jest proporcjonalna do réwnowaznika dawki H. Detektory pecherzykowe
charakteryzuja si¢ brakiem czuto$ci na promieniowanie gamma i niezaleznoscia odpowiedzi od

mocy dawki.
2.3.3 Detektory luminescencyjne

Ten typ detektorow wykorzystuje zjawisko luminescencji, inaczej wy§wiecania domieszkowanej
substancji krystalicznej, ktora wczesniej naswietlono promieniowaniem jonizujacym.
Luminescencja moze wystapi¢ po wygrzaniu detektorow (termoluminescencja) lub aktywowaniu
ich promieniowaniem (radiofotoluminsecencja). Emisja fotonow luminescencji jest w pewnych

zakresach detekcji proporcjonalna do zaabsorbowanej dawki.

Wiasciwosci termoluminescencyjne wykazuje wiele krysztaldéw i mineratow naturalnych,
W szczegolnosci siarczan wapnia czy fluorek wapnia. Mechanizm termoluminescencji wiaze si¢
Z obecnoscig pasmowej struktury poziomow energetycznych w domieszkowanych krysztatach.
Energia dostarczana poprzez napromienienie krysztalu powoduje przechodzenie elektronow
Z nizej potozonego pasma walencyjnego do potozonego wyzej pasma przewodnictwa poprzez
pasmo wzbronione, gdzie elektrony zostajg wychwycone w stosunkowo stabilnych putapkach,
pojawiajacych sie W pasmie wzbronionym wskutek obecnosci domieszek i wad w krysztale.
W wyniku podgrzewania putapki sg oprozniane, a elektrony powracajgc do pasma walencyjnego
emitujg $wiatlo, zwykle w okolicy nadfioletu. Odczyt detektorow nastepuje podczas
kontrolowanego ogrzewania. Swiatto emitowane przez krysztat jest wzmacniane i przetwarzane
na impulsy pradowe, prezentowane w formie wykresu zmiany czgsto$ci zliczen w czasie, co
odpowiada zmianie nat¢zenia $wiecenia. Uzyskuje si¢ w ten sposob krzywa wyswiecania

(temperaturowa) detektora. Po odczycie detektor termoluminescencyjny musi zosta¢ poddany
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dalszej obrobce termicznej — anilacji, majacej na celu catkowite oproznienie putapek i i w ten

sposob wymazanie pamigci detektora (Hrynkiewicz 2001).

LiF:Mg,Ti jest pierwszym, najlepiej poznanym i najpowszechniej wykorzystywanym materiatem
termoluminescencyjnym w dozymetrii promieniowania jonizujacego. Materiat jest okreslany
jako tkankopodobny dla promieniowania fotonowego we wzgledu na zblizong do tkanek ludzkich
warto$¢ efektywnej liczby atomowej Zesr (OK. 8.2), a co za tym idzie niewielkg zalezno$é
energetyczng odpowiedzi. Detektory LiF:Mg,Ti sa produkowane w IFJ PAN w Krakowie
w postaci spiekanych pastylek, pod nazwa MTS-N, MTS-7 i MTS-6 z wykorzystaniem
odpowiednio litu naturalnego lub wzbogaconego w izotop "Li lub Li (Hrynkiewicz 2001).

Detektory MTS-6 dzieki wzbogaceniu 0 95.6% °®Li oprocz promieniowania fotonowego sa czute
roOwniez na neutrony termiczne. To pozwala na uzycie ich razem z detektorami MTS-7
(zawierajacymi czysty Li, 99.9%), ktore rejestrujg praktycznie jedynie promieniowanie
fotonowe. (Bilski 2006). Wykorzystano réznice netto pomi¢dzy odczytami detektorow MTS-6

i MTS-7 w celu uzyskania gamma-ekwiwalentnej dawki neutronowej, Dy (patrz podrozdziat 1.2).

Detektory radiofotoluminescencyjne (RPL) w formie szklanych prg¢cikow opracowano pod
koniec lat 60 (Piesch i in. 1986). Sktadaja si¢ one z aktywowanego srebrem szkta fosforanowego.
Jony srebra tworzg defekty sieci materiatu detektora. Napromieniowanie detektorow prowadzi do
powstania stabilnych centréw barwnych, ktore sa w stanie zarowno absorbowac jak i uwalnia¢
energi¢. Odczyt detektorow nastepuje poprzez naswietlanie ich §wiattem ultrafioletowym, ktore
wzbudza elektrony uwiezione w centrach barwnych i powoduje emisje $wiatta widzialnego
(pomaranczowego) o natezeniu proporcjonalnym do pochtonictej dawki. Elektrony po emisji
swiatla wracajg z powrotem do barwnych centréow. Dzigki temu detektory mozna odczytac
ponownie (Y.C. i Hsu 2011). Zazwyczaj stosuje si¢ szkta fosforanowe FD-7 (11.0% Na, 31.55%
P,51.16% O, 6.12% Al.10.17% Ag) o gestosci 2.61 ci_3‘ Material ten charakteryzuje si¢ wyzsza
efektywna liczbg atomowg (Zett = 12.0) niz tkanki migkkie (Zett= 7.4). Oddziatywania pomig¢dzy
promieniowaniem, a materiatem dozymetru zachodza poprzez efekt fotoelektryczny i sa
intensywniejsze  (nawet 4-krotnie) niz w przypadku tkanek migkkich w obszarze
niskoenergetycznym (Perry 1987; Manninen, Koivula, i Nieminen 2012; Hsu i in. 2007). W celu
poprawy odpowiedzi stosuje si¢ filtry cynowe dla zakresu energii diagnostycznej (Hsu i in. 2006;
Piesch i Burgkhardt 2009; Miljani¢ i in. 2013). W 1990 roku przy wspotpracy ATGC (Japonia)
i KNRC (Niemcy) opracowano nowy system odczytu detektorow RPL. Gléwng modyfikacja
nowego systemu bylo zastosowanie pulsacyjnego lasera ultrafioletowego jako zrodta wzbudzenia
zamiast $wiatta ultrafioletowego. Intensywnos¢, pobudzenie, czas i potozenie takiego lasera
mozna doktadnie kontrolowaé¢. Taka modyfikacja wptynela na skrdcenie czasu wzbudzenia

z sekund na mikrosekundy i tym samym skrocenie czasu odczytu (Y.C. i Hsu 2011).
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2.4 Komercyjne fantomy, stosowane w radioterapii protonowej

Skuteczne wykorzystanie wysokoenergetycznych wigzek promieniowania do celow
terapeutycznych zalezy od poprawnej weryfikacji przestrzennego rozktadu dawki wokot pacjenta.
Depozycja energii ma miejsce nie tylko w objetosci tarczowej, ale tez w tkankach, otaczajgcych
leczony obszar. Tolerancja tkanki zdrowej na promieniowanie staje si¢ czynnikiem
warunkujacym sukces leczenia. Doktadna wiedza o rozkladzie dawki pozwala zblizy¢ si¢ do

granicy tolerancji w kontrolowany sposob, maksymalizujac efekt terapeutyczny promieniowania.

W radioterapii do pomiarow dozymetrycznych stosuje si¢ fantomy, czyli bryly i materialy,
podobne wiasciwosciami do ludzkiej tkanki. Materialy fantomowe moga obejmowac wode lub
ztozone mieszaniny chemiczne, ktore nasladuja wiasnosci ludzkiego ciata pod wzgledem

transportu promieniowania (Frigo 2014).
Istniejg dwa gltéwne zastosowania terapeutycznych fantoméw dozymetrycznych:

1) do charakterystyki i kalibracji dostarczanych zewngtrznych wigzek promieniowania, oraz
2) do walidacji numerycznego modelowania i projektowania przestrzennego rozktadu

dawki w systemach planowania leczenia.

Fantomy do pomiaru dawki terapeutycznej musza spetnia¢ podstawowe wymagania. Materiat,
z ktérego sa robione musi by¢ podobny do tkanek ludzkich, mie¢ dobrze scharakteryzowany sktad
pierwiastkowy, by¢ odporny na uszkodzenia spowodowane promieniowaniem, a takze
wykazywac powtarzalng i dobrze rozumiang reakcje na promieniowanie. Fantomy powinny takze
mie¢ dostosowane do warunkow w pokoju terapeutycznym wymiary i ksztalt 1 by¢ stosunkowo

tatwe w transporcie (Frigo 2014).

Fantomy stosowane w radioterapii mozemy podzieli¢ wzgledem stosowanych materialdéw na
wodne i bezwodne. Woda to materiat powszechnie znany i dostgpny, jest gtdwnym sktadnikiem
tkanek, ma znany i jednolity sktad pierwiastkowy, nadaje si¢ jako wzorzec do kalibracji.
Zastosowanie fantoméw bezwodnych, wykonanych z innych materiatow niz woda motywowane
jest rdéznorodnoscig skladu pierwiastkowego tkanek ludzkich, skad wynika potrzeba
wykorzystania heterogenicznych materialow fantomowych. Zastosowanie wody jest na ogét
ograniczone do plaskich geometrii, z uwzglednieniem grawitacji, wymaga zastosowania
hydroizolacji podczas pomiarow detektorami, ktore nie moga mie¢ bezposredniego kontaktu

z woda.
2.4.1 Fantomy wodne

Fantomy wodne odgrywajg kluczowa role w dozymetrii weryfikujacej poprawnos$¢ dziatania
systemu dostarczania wigzki promieniowania. Pozwalajg rdwniez na systematyczng kontrole

wielu waznych wlasciwosci wigzki, takich jak symetria czy profile gl¢bokosciowe i poprzeczne.
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W CCB IFJ PAN do tego typu pomiaréw stosuje sie komercyjny fantom wodny Blue Phantom?
(IBA Dosimetry) o wymiarach 47.8 cm x 47.8 cm x 41.0 cm. Charakteryzuje si¢ rozdzielczoscia

pozycjonowania 0.1 mm z doktadnoscig £0.1 mm.
2.4.2 Fantomy stale

Do produkcji fantomow statych stosuje si¢ materiaty, bedace pojedynczymi zwigzkami, takie jak
poli(metakrylan metylu) (PMMA) lub mieszaninami zwigzkoéw w zywicy epoksydowej. Fantomy
moga mie¢ budowg jednolita, lub sktadac si¢ z kilku elementow, reprezentujacych rozne tkanki,

takich jak ptuca, mig$nie, ttuszcz czy kosci.

Jednym ze stosowanych fantomow statych w CCB IFJ PAN jest komercyjny fantom RW3 (Slab
Phantom, PTW Freiburg, Niemcy) (Rys. 2.1A), ktory sktada si¢ z kilkunastu ptyt wykonanych
z materialu rownowaznego do wody (Goettingen White Water) o kombinacji grubosci,

umozliwiajacej ustawienie sumarycznej gtebokosci fantomu z doktadnoscia do 1 mm.

Do wykonania krzywej kalibracji dla radioterapii protonowej w CCB IFJ PAN stosuje si¢ fantom
CIRS EDP (Electron Density Phantom, Model 062M, CIRS Inc.) (Rys. 2.1B), ktory sktada si¢
z dwoch zagniezdzonych dyskow, wykonanych z materiatu 0 komercyjnej nazwie Plastic Water.
Zastosowanie mniejszego, wewnetrznego dysku pozwala skanowa¢ konfiguracje, odpowiadajaca
glowie pacjenta, caly zestaw to odtworzenie konfiguracji tutowia. Do fantomu dolaczone sa
specjalne wktady, z materiatow o gestosci elektronowej rownowaznej dziewieciu roznym

tkankom ludzkim, ktére mozna umiesci¢ w 17 roznych miejscach w polu skanowania.

Rys. 2.1 A. Fantom RW3 (Slab Phantom, PTW Freiburg, Niemcy). B. Fantom CIRS EDP (Electron Density Phantom,
Model 062M, CIRS Inc.) wraz z wktadami z materiatow tkankopodobnych.

Sposrod fantomow bezwodnych warto wyrdzni¢ fantomy antropomorficzne, ktore symuluja
struktury ludzkiego ciata. Ksztatt i wymiary takich fantomoéw odpowiadajg ludzkim, wewnatrz
umieszczone sg struktury, symulujgce organy, wykonane z materialow roéwnowaznych tkankom.
Istnieje wiele wersji takich fantomow, przyktadem sa fantomy antropomorficzne reprezentujace
dzieci wwieku 5 i 10 lat (odpowiednio typ 705D i 706D, ATOM, Computerized Imaging
Reference Systems (CIRS), Inc., Norfolk, VA, USA) (Rys. 2.2). Fantomy te sktadaja si¢

odpowiednio z 26 i 32 warstw/plastrow, kazdy o grubosci 25 mm. Wykonane sg z materiatow
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tkanko-rownowaznych i podzielone na obszary odpowiadajace poszczegdlnym narzadom,
wewnatrz ktorych znajduja si¢ otwory o $rednicy 5 mm, w ktére mozna wlozy¢ detektory

pasywne (odpowiednio 190 i 230 otworéw w fantomie 5-latka i 10-latka).

fantom 10-latka fantom 5-latka

Rys. 2.2 Fantomy antropomorficzne wieku dziecigcego CIRS, reprezentujace wiek 5 i 10 lat.

2.5 Modyfikatory wigzki

Zastosowanie w radioterapii nowoczesnego systemu dostarczania wigzki protonowej PBS nie
wymaga uzywania dodatkowych elementow, modyfikujgcych wigzke, specyficznych dla pacjenta
lub pola promieniowania. Brak dodatkowego elementu w polu promieniowania niesie za sobg
szereg korzysci: przyspiesza przygotowanie do leczenia, skraca czas napromieniania i leczenia,
zmniejsza koszty, a takze zmniejsza narazenie pacjenta na promieniowanie wtorne, wytwarzane
wewnatrz takiego modyfikatora. System PBS narzuca jednak ograniczenia w leczeniu ptytko
potozonych zmian nowotworowych. Najnizsza energia wigzki protonéw wynosi zwykle od 60 do
100 MeV, co odpowiada zasiggowi do 3.1 cm do 7.5 cm w wodzie lub materiatach rownowaznych
wodzie. Leczenie zmian powierzchniowych, zwlaszcza u dzieci, to jedyny przypadek, w ktorym
wymagane jest zastosowanie modyfikatora wigzki w celu skrocenia zasiggu protonéw. W CCB
IFJ PAN takim modyfikatorem jest dyskryminator zasiggu RS (ang. Range Shifter), ktory
Umieszcza si¢ na wylocie wigzki w pewnej odlegltosci od ciata pacjenta. RS to plyta, wykonana
z Lexanu (Ci6H1403, p = 1.2 g cm®) o grubosci 36.9 mm, co odpowiada 41.96 mm grubosci
ekwiwalentu wody WET.

2.6 Wlasnosci druku 3D i jego zastosowanie w radioterapii

Technologia addytywna (ang. Additive Manufacturing, AM) (inne nazewnictwo: druk 3D, druk
przestrzenny, wytwarzanie addytywne) to technika produkcji obiektow trojwymiarowych na
podstawie ich komputerowych modeli, polegajaca na taczeniu kolejnych warstw materiatu (Rys.

2.3). Modele sg przygotowywane w postaci trojwymiarowej siatki trojkatow (format .stl), ktora
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jest nastgpnie zamieniana w ciag komend maszynowych (format .gcode), umozliwiajacych

drukarce 3D wykonanie pozadanego obiektu.

8-

model 3D (.stl) model, proces drukowania gotowy obiekt
przygotowanydo
druku (.gcode)

Rys. 2.3 Schemat produkcji modeli trojwymiarowych za pomocg technologii addytywne;j.

2.6.1 Metody wytwarzania addytywnego

Obecnie istnieje wiele metod wytwarzania addytywnego, ktore r6znig si¢ od siebie, oferujg inne

mozliwosci i sg stosowane w odrebnych dziedzinach. Najpopularniejsze rodzaje druku 3D to:

e FFF/FDM (ang. Fused Filament Fabrication/Fused Deposition Modelling) — technologia
druku z tworzyw termoplastycznych (termoplastikow),

e SLA (ang. Stereolithography), technologia druku z Zzywic selektywnie utwardzanych
Swiattem lasera,

e SLS (ang. Selective Laser Sintering), technologia druku z materiatbw w postaci
proszkowej (tworzyw sztucznych, ceramiki, metalu), utwardzanych selektywnym

spiekaniem lasera.

Podczas realizacji przedstawionych w niniejszej rozprawie badan wykorzystano technologi¢
FDM/FFF. Wptyw na wybor tej techniki miato kilka aspektow: niski koszt zaréwno drukarki i jej
eksploatacji jak i materialow (tzw. filamentow) do druku, tatwa dostgpnos¢ do serwisu, duza
przestrzen robocza, szeroki wachlarz nietoksycznych materiatdéw termoplastycznych oraz
podobne sktady pierwiastkowe termoplastikow do zawarto$ci poszczegdlnych elementow
w tkankach ludzkich. W technologii tej wykorzystuje si¢ filamenty z tworzyw
termoplastycznych, ktore dostarczane sg do drukarki w postaci cienkiej zytki i rozgrzewane
w glowicy. Roztopiony materiat jest przeciskany przez odpowiednio dobrang dysze¢, ktora
naktada na stot roboczy cienkimi liniami, warstwa po warstwie drukowany model 3D (Rys. 2.4).
Polptynne tworzywo spaja si¢ pod wptywem wysokiej temperatury, po czym szybko zastyga,
chtodzone otaczajacym powietrzem. W tej metodzie niezbedne jest stosowanie dodatkowych
podpor tam, gdzie wydruk musiatby by¢ naktadany w powietrzu. Wydrukowane ta technika
modele majg widoczne na powierzchni wydruku warstwy oraz stosunkowo niewielka

wytrzymalo$¢ na granicach warstw. Maksymalna rozdzielczo$¢ wydruku zalezy od parametrow
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stosowanej drukarki i moze osigga¢ wartosci 0.1 mm w osi Z (minimalna wysoko$¢ warstwy)

oraz 0.2 mm w osi XY (minimalna szerokos¢ pojedynczej $ciezki filamentu — §rednicy dyszy).

precyzyjne podawanie filamentu filament

S
@@

(

glowica <

— —_—
dysza, podgrzewajaca

filament

>
2

wydruk 3D

r« \
[ \

stot roboczy ‘ Z

Rys. 2.4 Schemat przedstawiajacy proces druku 3D technika FFF/FDM.

W IFJ PAN znajduje si¢ drukarka polskiej firmy ATMAT, pracujaca w technologii FFF/FDM
(model Signal, XL, ATMAT Sp. z 0.0.,Rys. 2.5).

gtowica panel sterowania

dysza, podgrzewajaca
filament

stot roboczy

Rys. 2.5 Drukarka 3D, pracujaca w technologii FFF/FDM, bedaca na wyposazeniu IFJ PAN.
2.6.2 Charakterystyka wybranych tworzyw termoplastycznych
Stosowane w technologii druku 3D FFF/FDM tworzywa termoplastyczne to polimery, ktore

podczas procesu druku ulegaja stopieniu i sg podatne na modyfikacje. Dodatkowa zaletg

polimerow - istotng w zastosowaniach medycznych - jest ich podobienstwo pod wzgledem sktadu
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pierwiastkowego do tkanek ludzkich. Do analizy materialowej wykonanej w ramach niniejszej

rozprawy wybrano trzy najpopularniejsze tworzywa termoplastyczne:

o poli(laktyd), kwas polimlekowy (PLA),
o kopolimer akrylonitrylo-butadieno-styrenowy (ABS),
o kopolimer poli(tereftalanu etylenu) z dodatkiem glikolu (PET-G).

PLA to polimer nalezacy do grupy poliestrow alifatycznych, w pelni biodegradowalny. Jego
pozorna gesto$é wynosi 1.24 g/cm®, a wzor czasteczkowy to: (C3H4O2)n. Jest nierozpuszczalny
w wodzie, bezwonny, niereaktywny i stabilny chemicznie, jesli jest przechowywany zgodnie
z odpowiednimi instrukcjami. PLA znalazl zastosowanie w wielu gateziach przemystu, w tym

w produkcji biodegradowalnych implantow medycznych i opakowan do zywnosci.

ABS to kopolimer otrzymywany podczas polimeryzacji trzech monomerow: akrylonitrylu,
butadienu i styrenu. Jest to material amorficzny o gestosci 1.05 g/cm?® i wzorze chemicznym:
(CeH11NO)n. Charakteryzuje si¢ duza twardoscia i odporno$cig na zarysowania, jest
nierozpuszczalny w wodzie. Ze wzglgdu na duza wytrzymatosc¢ i twardo$¢ znajduje zastosowanie
w przemys$le wytworczym, do produkcji elementow mieszkaniowych i meblowych, a takze

w dziale produkcji zabawek.

PET-G to kopolimer produkowany jako potaczeniec PET (politereftalan etylenu) i glikolu
w réznych stezeniach. Jego gesto$¢ pozorna wynosi 1.27 g/lem®, a wzor czgsteczkowy to:
(CgHsg: C4HeC3aHsN)n. Jest przezroczysty i nierozpuszczalny w wodzie. Materiat ten taczy w sobie
najbardziej pozadane cechy ABS i PLA - jest trwalszy, mocniejszy niz PLA, a nadruki pod
naciskiem sg dos$¢ elastyczne. Podobnie jak PLA, PET-G jest tworzywem sztucznym
bezpiecznym dla zywnosci i dlatego jest stosowany w przemysle spozywczym, ale nie ulega

biodegradacji.

2.7 Radioterapia protonowa z wykorzystaniem wiazki oléwkowej w CCB IFJ
PAN
Centrum Cyklotronowe Bronowice (CCB) stanowi dzial Instytutu Fizyki Jadrowej im. Henryka
Niewodniczanskiego Polskiej Akademii Nauk (IFJ PAN) w Krakowie. Os$rodek pracuje
z wykorzystaniem wiazki protondéw przyspieszanych w cyklotronie izochronicznym Proteus C-
235 (IBA, lon Beam Applications, S.A., Belgia). Cyklotron dostarcza do stanowisk
terapeutycznych protony o energii od 70 do 230 MeV, osiagajacych zasigg od 4 do 30 cm
w wodzie. Rozktad energii i emitancji wiazki regulowany jest poprzez magnesy kwadrupolowe
i dipolowe oraz szczeliny i kolimatory, na ktore trafia wigzka protonowa po wygenerowaniu.
Protony przyspieszane sa w paczkach, tzw. mikro-impulsach, ktorych czas trwania wynosi ok 0.8
ns. Przyspieszone protony Sg nastepnie kierowane do hali terapii oka, hali eksperymentalnej lub

dwodch pomieszczen z dedykowana glowica skanujacg zamontowang na obrotowej konstrukcji
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gantry o $rednicy 11 m, umozliwiajacej napromienianie pacjentéw z dowolnego kierunku (Rys.

2.6).

Rys. 2.6 Schemat systemu produkcji i transportu wigzki protonowej, zastosowanego w CCB IFJ PAN. (1) Cyklotron
Proteus C-235. (2) Hala eksperymentalna. (3) Hala terapii oka. (4) i (5) Stanowiska terapeutyczne wyposazone w
dedykowang gtowice skanujaca [materiaty udostepnione przez IBA].

Glowica skanujaca zainstalowana w CCB IFJ PAN sklada si¢ z trzech komor jonizacyjnych,
lampy rentgenowskiej, magnesow kwadrupolowych i magneséw skanujacych. Wiazka
dostarczana jest jonowodem, a magnesy nadaja jej odpowiedni kierunek i wielko$é. Detektory
jonizacyjne monitoruja dawke, w takze kontroluja jej rozmiar i potozenie wiazki otowkowe;.
Stanowiska terapeutyczne sg wyposazone réwniez w system obrazowania rentgenowskiego,
centratory laserowe oraz robotyczny stot terapeutyczny, umozliwiajacy pozycjonowanie pacjenta

z duzg precyzja.

Zastosowany w pomieszczeniach terapeutycznych system, wykorzystujacy oldwkowa wigzke
skanujaca PBS to obecnie najbardziej zaawansowany rodzaj radioterapii protonowej.
Kilkumilimetrowa wigzka pozwala na napromienianie zmian nowotworowych z wysoka
precyzja. Magnesy skanujace pozwalaja manipulowaé wigzka w celu jak najdoktadniejszego
dopasowania rozktadu dawki do ksztattu guza. Napromienianie jest realizowane warstwowo —
rozpoczyna si¢ od najglebszej warstwy nowotworu poprzez wygenerowanie wigzki o energii
odpowiadajacej jej polozeniu. Wigzka jest nastepnie odchylana w dwodch pozostatych
plaszczyznach przez magnesy i cata warstwa jest punkt po punkcie napromieniana (Rys. 2.7).
W kolejnym etapie energia wiazki jest zmniejszana i skanowana jest kolejna warstwa. Caly
proces powtarza si¢ az do momentu napromienienia calej objetosci nowotworu i uzyskania
odpowiedniego rozktadu dawki. Energie, potozenie oraz wagi wigzek otowkowych sg dobierane

przez system TPS.
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Rys. 2.7 Napromienianie zmiany za pomocg techniki PBS [opracowanie wlasne na podstawie (IBA 2014)].

3. Przeglad literatury zwiazanej z zastosowaniem modyfikatoréow
wigzki protonowej

3.1 Pierwsze zastosowania druku 3D w radioterapii

Technologia addytywna przyczynita si¢ do postepow badawczych nie tylko w dziedzinie
inzynierii, ale takze w zastosowaniach medycznych. Powszechnie znane wykorzystanie druku D3
w przestrzeni medycznej to przygotowywanie kompleksowych modeli partii ciata pacjenta w celu
zaplanowania i przygotowania zabiegow chirurgicznych (Nikitichev i in. 2018), implanty kostne
(Pei i in. 2017), formy dentystyczne (Bhargav i in. 2018; Bibb, Eggbeer, i Williams 2006), oraz
produkcja niedrogich i spersonalizowanych narzedzi do radioterapii, poprawiajacych jakos¢
leczenia pacjentow. W radioterapii stosuje si¢ modyfikatory wigzek, by dopasowac leczenie do
nieregularnych  struktur anatomicznych pacjenta. Nowoczesne techniki radioterapii
z mozliwos$cig modulowania intensywnoscig wigzek wykorzystujg takie modyfikatory jak bolusy
(Burleson i in. 2015; Lukowiak i in. 2016; Zou i in. 2015; Park i in. 2016; Oh i in. 2017)
i kompensatory (Evans i in. 1995; Ju i in. 2014; Michiels i in. 2018), ktére sa spersonalizowanymi
elementami, poprawiajgcymi rozktad dawki wewnatrz pacjenta. Druk 3D stosuje si¢ takze do
przygotowywania indywidualizowanych immobilizerow (Verhey 1995; Michiels i in. 2016),
wspomagajacych unieruchomienie pacjenta podczas napromieniania. W brachyterapii
projektowane i drukowane sa formy do miejscowego napromieniania z zastosowaniem zrodet
izotopowych (Allan i in. 1998). Istotnym wykorzystaniem technologii addytywnej w radioterapii
jest rowniez produkcja indywidualizowanych, antropomorficznych fantomow, stuzacych do
walidacji kompleksowych plandéw leczenia, uwzgledniajacych wysoka niejednorodnos¢ tkanek

(Molineu i in. 2005; Craft i Howell 2017).

3.2 Materialy do druku 3D w radioterapii protonowej

Przy planowaniu radioterapii protonowej kluczowa role odgrywa znajomo$¢ zakresu penetracji
wigzki — atym samym zdolno$ci hamowania — w réznych tkankach i materiatach. Protony
oddzialuja z materig, spowalniajac 1 rozpraszajgc czastki w wyniku oddziatywan

elektromagnetycznych i reakcji jadrowych. Stopien ingerencji materialu w modyfikacje wigzki
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protonowej w praktyce okresla si¢ poprzez wyznaczenie dla nowego materialu parametru WER

(patrz podrozdziat 1.2) (Agnieszka Wochnik, Swakon, i Olko 2019).

Pomimo duzego zainteresowania wykorzystaniem materiatdw stosowanych w technologii
addytywnej do zastosowan terapeutycznych, w literaturze mozna znalez¢ stosunkowo niewiele
prac, ktorych celem byto scharakteryzowanie ich wlasciwosci radiologicznych. Pojedyncze prace,
przedstawiajace zastosowanie materiatow do druku 3D w praktyce klinicznej skupiajg si¢ na
konkretnym przypadku, analizujac pojedyncze probki, konkretny materiat i model drukarki,
a takze sposob wypetniania wydruku (Dancewicz i in. 2017; Madamesila i in. 2016). Analiza
materiatu jest czgsto traktowana jako cel posredni, za ktorego osiagniccie uznaje si¢
charakterystyke materiatu jako réwnowaznego wodzie w granicach niepewnosci (Cunha i in.
2015). Chociaz sg to wazne punkty odniesienia, podkreslajg one jedynie fakt, ze zaréwno
materialy do druku 3D, jak i stosowane drukarki oraz oprogramowania cechuje wysoka
réznorodnos$¢, ktorg nalezy uwzgledni¢. Co wigcej, rézne drukarki, pomimo zastosowania tych
samych filamentow i oprogramowania, mogg wyprodukowac element o innej gestosci. Z kolei te
same materialy, uzywane przez inne grupy badawcze, moga mie¢ inng Srednig zdolnosé
ostabienia wigzki promieniowania X (okreslang w HU), istotng w procesie kalibracji tomografu
komputerowego. Dotychczas kilka grup raportowalo rozbiezno$ci wyznaczanych
eksperymentalnie wartosci SPR (patrz podrozdziat 1.2) dla protonéw z obliczanymi w TPS, na
podstawie CT materiatu oraz zastosowanej krzywej kalibracji (Burleson i in. 2015; Craft i Howell
2017; Crafti in. 2018). Sugerowato to potrzebe nadpisywania prawidtowej wartosci HU w planie
leczenia dla drukowanych materialdw. Nadpisanie polegato na zaznaczeniu struktury
kompensatora w TPS i wpisaniu ustalonej wcze$niej wartosci HU dla calej objetosci struktury.
Taki zabieg powoduje utrate informacji o niejednorodnosci kompensatora, ktorg uzyskuje sie
dzigki skanom CT. Kazdorazowe wykonanie analizy filamentéw i wydrukowanych akcesoriow,
zwlaszcza wykonanie skanow CT w celu zapewnienia jakosci i poprawnej weryfikacji ich
wplywu na rozpraszanie wigzki protonowej staje si¢ tym samym niezbednym elementem pracy

z akcesoriami, wyprodukowanymi z zastosowaniem technologii AM.

Propozycja nadpisywania prawidtowej wartosci HU materiatow, w celu uzyskania zgodno$ci
wyznaczonego W TPS parametru SPR z warto$cia zmierzong, to sposob na szybkie
wyeliminowanie rozbieznosci. Kosztem zastosowania takiego rozwigzania jest utrata informacji
o niejednorodnos$ci wydruku. Ponadto, taki sposob wydaje si¢ by¢ jedynie potsrodkiem, poniewaz
informacja o materiale, uzyskana ze skanéow CT, powinna stanowi¢ bazg¢ do obliczen rozktadu
dawki. Aby w pelni wykorzysta¢ potencjal radioterapii protonowej i1 unikng¢ bledow
W oszacowaniu dostarczonej dawki, precyzyjna konwersja jednostek HU na SPR jest niezbg¢dna.
Kalibracja, zaproponowana przez Schneidera i in. (Schneider, Pedroni, i Lomax 1996), okreslana

jako metoda kalibracji stechiometrycznej, jest wystarczajaco doktadna w szacowaniu SPR tkanek
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ludzkich. Schaffner i Pedroni zweryfikowali kalibracje przy uzyciu probek tkanek zwierzecych i
uzyskali doktadnos¢ SPR 1.1% dla tkanek migkkich i 1.8% dla kosci (Schaffner i Pedroni 1998).
Uwzgledniajac niepewnosci w ocenie zasiggu protonow w nowszych artykulach podaje si¢
doktadnos¢ rzedu 2.7-3.5%, podkreslajac, ze sposéb wyznaczania SPR na podstawie skanow CT
jest duzym ograniczeniem doktadnosci planowania leczenia (Harald Paganetti 2012b; Yang i in.
2012). Stosujac kalibracje stechiometryczna, oparta na skanach tomograficznych wykonywanych
na aparatach monoenergetycznych SECT (ang. Single Energy Computed Tomography), tj.
stosujacych jedng warto$¢ energii promieniowania X (najczesciej 120 kV), uzyskuje sig
informacje o ostabieniu promieniowania przez skanowany material, ktore jest reprezentacja
zaréwno sktadu pierwiastkowego, jak i1 gestoSci masowej — rozne kombinacje tych parametrow
moga by¢ reprezentowane takg samg liczbg HU — co ogranicza precyzje okreslania cech tkanki
lub materiatu. W literaturze w celu zminimalizowania wplywu tego zrédta niepewnosci
proponuje si¢ zastosowanie skanow, wykonanych na dwuenergetycznym tomografie
komputerowym (ang. Dual Energy Computed Tomography, DECT). Podstawg do obliczen sg
wowczas dwie mapy liczb CT pacjenta (bgdacych w liniowej zalezno$ci z HU), dla dwoch
roznych energii, uzyskanych najczesciej dla napigé 80 i 140kV, co daje dodatkowg informacje
0 obrazowanych tkankach badZz materiatach. W ostatnich latach zaproponowano kilka
odmiennych podej$¢ przeprowadzania konwersji informacji zawartych w skanach CT na SPR,
dla ktérych wykazano poprawe dokladno$ci w okreslaniu SPR, w tym dla materialow nie-

tkankowych (Bazalova i in. 2008; Saito 2012; Landry i in. 2013).

3.3 Drukowane modyfikatory wigzki w radioterapii protonowej

W placowkach, zaopatrzonych w otowkowa wiazke skanujaca PBS konieczno$¢ uzycia
modyfikatora zasi¢gu wigzki pojawia si¢ jedynie w przypadku napromieniania ptytko potozonych
zmian, co jest szczegolnie istotne w onkologii dziecigcej. Leczenie zmian powierzchniowych
wymaga zastosowania dyskryminatora zasiegu RS w celu dostarczenia protonow do ptytszych
obszarow leczonej zmiany. RS, standardowo przymocowany u wylotu wigzki w pewnej
odlegtosci od ciata pacjenta, rozprasza wigzke, wptywajgc na wzrost przekroju poprzecznego
wiazki oldwkowej i pogorszenie jej konformalnosci (Titt i in. 2010; Shen i in. 2015) oraz
poszerzenie potcieni bocznych. W konsekwencji zmniejsza precyzje pokrycia leczonej zmiany
I pogarsza rozkltad dawki w pacjencie. W literaturze raportowano rowniez O trudnosciach
w prawidtowym modelowaniu dyskryminatora zasiggu w obecnie stosowanych systemach do

planowania leczenia (Matysiak i in. 2016; Fracchiolla i in. 2015).

W niektorych osrodkach z PBS istnieje mozliwo$¢ przesunigcia RS w kierunku pacjenta w celu
zminimalizowania przerwy powietrznej (Matysiak i in. 2016; Shen i in. 2015; Pedroni i in. 2005),
jednak przy zachowaniu regularnego ksztattu RS niemozliwe jest catkowite jej zlikwidowanie.

Zastosowanie takiego ruchomego RS wymaga szczegodlnej ostroznosci przy planowaniu leczenia,
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by uniknaé kolizji ciezkiej ptyty z pacjentem podczas przesuwania lub obrotu glowicy. Takie
rozwigzanie z pewnoscig poprawia parametry rozproszonej wewnatrz dyskryminatora wigzki,
jednak nie kazda placowka posiada to udogodnienie. Czg$¢ o$rodkéw ma mozliwos¢ jedynie
umiesci¢ lub usung¢ RS z linii wigzki. W takich miejscach problem ptytko potozonych

nowotworow jest trudny do rozwigzania.

Aby sprostac¢ tym problemom, grupa fizykow z Filadelfii przygotowata i przedstawita tzw. bolus
uniwersalny (ang. universal bolus, UB), jako substytut RS (Both i in. 2014). UB miat ksztatt litery
U i stalg grubo$¢, umieszczano go wokot gtowy pacjenta — miat wigc zastosowanie jedynie do
leczenia nowotworéw okolic glowy i1 szyi. Bolus wykonano z jednorodnego materialu
woskowego, uzyskujac WET o wartosci 5.5 cm. Przerwa powietrzna pomigdzy bolusem a ciatem
pacjenta zmieniala si¢ w zakresie od 2 do 8 cm, w zaleznos$ci od wielkos$ci glowy pacjenta i jego
pozycji. Zastosowanie UB wykazato zalezno$¢ rozmiaru poprzecznego wiazki otdowkowej od

przerwy powietrznej — im blizej bolusa znajdowat si¢ pacjent, tym mniejsze byto rozproszenie.

Nowatorskim podejsciem do problemu leczenia ptytko potozonych zmian jest zastosowanie
medycyny zindywidualizowanej i1 zaprojektowanie kompensatora wigzki protonowej BC
dopasowanego indywidualnie dla kazdego pacjenta. Takie rozwigzanie pozwala na catkowita
redukcj¢ przerwy powietrznej pomiedzy kompensatorem, a pacjentem poprzez dopasowanie
ksztattu kompensatora do powierzchni ciata pacjenta, a takze dostosowanie jego grubosci do
potozenia leczonej zmiany. Proponowang technologia do produkcji indywidualizowanych

kompensatoréw jest druk 3D.

Zastosowanie technologii addytywnej w radioterapii protonowej dotychczas zaproponowano
w kilku artykutach. W radioterapii wiazka protonowg rozpraszang pasywnie zaproponowano
drukowany kompensator zamiast standardowo stosowanego, kazdorazowo wykonywanego na
frezarkach. Drukowane kompensatory pozwalaly na doktadne odwzorowanie modelu
i charakteryzowaly si¢ parametrami dozymetrycznymi porownywalnymi do standardowo

stosowanej gamy roéznych kompensatorow (Ju i in. 2014).

Potencjalne korzysci z zastosowania drukowanych, indywidualizowanych kompensatoréw w celu
zminimalizowania przerwy powietrznej w radioterapii protonowej z zastosowaniem PBS
przedstawita grupa badaczy z Leuven. Swoja propozycj¢ poparli symulacjami Monte Carlo,
w ktorych  wykazali znaczne zmniejszenie rozproszenia wigzki po  zastosowaniu
personalizowanego kompensatora w porownaniu z konwencjonalnymi rozwigzaniami z RS

(Michiels i in. 2018).
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3.4 Promieniowanie rozproszone generowane przez modyfikatory wiazki
protonowej
Wprowadzenie elementow drukowanych do radioterapii protonowej to dtugi i skomplikowany
proces, wymagajacy szerokiego spojrzenia na wszystkie mozliwe skutki zastosowania takiego
rozwiazania. Wykazanie zysku terapeutycznego w postaci lepszego rozktadu dawki i redukeji
narazenia narzadow krytycznych to istotny element tego procesu, nadajacy sens podjetym
dzialaniom. Roéwnocze$nie nalezy jednak rozwazy¢ mozliwe skutki uboczne, a nastepnie
sprawdzi¢ 1 zanegowac ich wystgpowanie. Dopiero wdéwczas mozna moéwi¢ o pelnym
sprawdzeniu nowego podej$cia do leczenia ptytko potozonych nowotworow wieku dziecigcego,

jakim jest zastosowanie indywidualizowanych kompensatorow zasiegu wiazki protonowe;j.

Rownolegle z analiza wpltywu wprowadzenia kompensatorow do radioterapii na rozktady dawek
i narazenie pacjenta, nalezy przyjrze¢ si¢ problemowi generowania promieniowania wtornego,
istotnego w aspekcie radioterapii protonowej (patrz podrozdziat 2.3). Wprowadzenie technologii
PBS pozwolito znaczaco zredukowaé generowanie czastek rozproszonych. Jednym
Z najistotniejszych zrodet wtornego promieniowania gamma i neutronéw sg reakcje jadrowe
protonéw z atomami osrodka, zachodzace w ciele pacjenta (H. Paganetti i Bortfeld 2005),
poniewaz to jedyna przestrzen, w ktérej moga zachodzi¢ oddziatywania. Gdy w polu wiazki
umieszczony zostaje dyskryminator zasiggu, pojawia si¢ nowy, istotny element rozpraszajacy

przyspieszone protony.

Woprowadzenie nowego rodzaju dyskryminatora zasi¢gu jakim jest drukowany kompensator BC
wymaga sprawdzenia, jaki jest jego wptyw na ekspozycje pacjenta na promieniowanie wtorne
W poréwnaniu z konwencjonalnie stosowanym dyskryminatorem RS. Grupa robocza EURADOS
WG9, zajmujaca si¢ zagadnieniami zwigzanymi z Dozymetrig Promieniowania w Radioterapii,
specjalizuje si¢ w badaniu dawek promieniowania rozproszonego generowanych podczas
leczenia nowoczesnymi technikami radioterapii. W ramach tej dziatalnosci w latach 2010 -2022
przeprowadzita ona seri¢ pomiarow dozymetrycznych promieniowania rozproszonego
w osrodkach radioterapii protonowej, badajac m.in. poziom dawek i porownujgc charakterystyki
stosowanych detektorow. Porownano dzialanie aktywnych monitorow neutronowych w polu
promieniowania wtornego, generowanego w fantomie wodnym przez system PBS w Trento
Centro di Protonoterapia (Trydent, Wtochy) (Farah i in. 2015). Podobne pomiary réwnowaznika
dawki z zastosowaniem tego samego zestawu detektorow aktywnych umieszczonych wokot
fantomu RW3 (podrozdziat 2.4.2) wykonano w CCB IFJ PAN (Mojzeszek i in. 2017). Rozktad
dawek wewnatrz fantomu wodnego poza polami promieniowania mierzono z zastosowaniem
dozymetrii pasywnej w Trento Centro di Protonoterapia (Stolarczyk i in. 2018). Pomiary te
pozwolity zweryfikowaé skale dawek, na ktére narazone sg narzady znajdujgce si¢ poza polem

promieniowania pierwotnego. Szczegdlng uwage zwrdécono na pacjentdw pediatrycznych
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leczonych protonami (Knezevi¢ i in. 2018). Badania porownawcze dawek pochodzacych od
promieniowania rozproszonego w narzadach u dzieci przeprowadzono réwniez dla
konwencjonalnej fotonowej radioterapii konformalnej 3D (ang. 3D Conformal Radiation
Therapy, 3D CRT), dla radioterapii z modulowang intensywnos$cig (ang. Intensity Modulated
Radiation Therapy, IMRT) (Majer i in. 2017) oraz z zastosowaniem aparatu do radioterapii
stereotaktycznej GammaKnife (De Saint-Hubert i in. 2018).
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4. Materialy i metody badan

4.1 Analiza wybranych materialébw do druku 3D pod katem zastosowania

w radioterapii protonowej
Celem tej czesci badan byto przeprowadzenie analizy materialowej pod katem parametréw
oddziatywania z protonami i bezpieczenstwa uzycia materialdbw, wykorzystywanych
w technologii addytywnej do zastosowania w radioterapii protonowej. Do analizy wybrano trzy
materialy z tworzyw termoplastycznych dostgpne komercyjnie, stosowane w technologii
FFF/FDM. Z wybranych filamentow przygotowano prébne wydruki i wyznaczono trzema
metodami parametr WER: stosujac metody obliczeniowe Monte Carlo, wykorzystujac procedure
przygotowywania planéw leczenia, tj. wykonujac skany CT i obliczajac WER w systemie
planowania leczenia, a takze poprzez weryfikacje dozymetryczng na stanowisku radioterapii
protonowej nowotworow oka przy cyklotronie AIC-144 (IFJ PAN). Ponadto, przygotowano
alternatywny sposob konwersji HU-SPR, oparty na skanach tomograficznych wykonywanych na
DECT. Stosujagc dwie odmienne metody Kkalibracji wyznaczono parametr SPR dla
wydrukowanych prébek i zweryfikowano dozymetrycznie poprawnos¢ obliczen na stanowisku

gantry z dedykowang glowica skanujaca w CCB IFJ PAN.
4.1.1 Wybrane materiaty termoplastyczne

Do analizy wybrano probki materiatdow wykonanych z trzech tworzyw termoplastycznych — PLA,
ABS i PET-G (patrz rozdziat 2.6.2). Tworzywa termoplastyczne sg dostepne komercyjnie
W postaci cienkiego drutu o réznych srednicach zawinigtego na szpule. W niniejszej pracy
zastosowano filamenty o $rednicy 1.75 mm. Z kazdego materiatu wydrukowano zestawy trzech
ptytek o wymiarach 5x5 cm i grubosciach 0.5, 1 i 2 cm. Ptytki te wykorzystano do wykonania
pomiarow parametru WER (weryfikacja dozymetryczna) (Rys. 4.1A). Réwnolegle, wyznaczono
WER poprzez symulacje Monte Carlo oraz, po weczytaniu obrazu tomograficznego,
z wykorzystaniem TPS. Ptytki wydrukowano z zastosowaniem dysz o $rednicy 0.8 mm,
zachowujac wysoko$¢ warstwy 0.25 mm. Z kazdego materiatu wydrukowano takze po dwa
wktady do fantomu CIRS EDP (Electron Density Phantom, Model 062M, CIRS Inc.)(Rys. 2.1B),
z zastosowaniem dwoch rozmiaréw dyszy 0.4 10.8 mm, zachowujac wysokosci warstw
odpowiednio: 0.20 i 0.25 mm (Rys. 4.1B). Wkiady wykorzystano do weryfikacji wplywu

procedury kalibracji na wyznaczanie parametru SPR.
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Rys. 4.1 A. Wydrukowane plytki z materiatdw termoplastycznych (od géry: PLA, PET-G, ABS) o wymiarach 5x5 cm
i grubosciach: 0.5, 1 i 2 cm. B. Wydrukowane z materialow termoplastycznych (od gory: PET-G, PLA i ABS) wktady
do fantomu CIRS z zastosowaniem dwoch $rednic dyszy drukujacej: 0.4 1 0.8 mm.

4.1.2 Technologia druku 3D

Kazdy w zastosowanych materialow wymagal innego ustawienia parametrow druku,
tj. temperatury dyszy, grzanie stolu, chlodzenie/grzanie komory. Istotnym wymogiem byto
réwniez uzyskanie mozliwie jednorodnych probek, co uzyskiwano poprzez zadanie 100%
wypelienia wydrukéw. Istotne ustawienia parametrow wydruku dla materiatow przedstawiono

w Tab. 4.1.

Tab. 4.1 Istotne ustawienia parametrow drukarki dla poszczegdlnych materiatow.

temperatura temperatura  Srednica wysokos¢ predkosé  chlodzenie grzanie

stotu dyszy dyszy warstwy drukowania wydruku komory

PLA 45°C ggec  OAMM o 020MM g0 e min tak nie
0.8 mm 0.25 mm

PET-G 80°C ossec  OAmm o 020MM - agnn e min tak nie
0.8 mm 0.25 mm

ABS 90°C ggocc  oAmm o 020MM T aan e mind nie tak

0.8 mm 0.25 mm

4.1.3 Wyznaczanie parametru WER dla wybranych materiatow

Symulacje transportu promieniowania za pomocq metod Monte Carlo z wykorzystaniem kodu

FLUKA

Obliczenia transportu promieniowania przeprowadzono metodg Monte Carlo (MC) za pomocg
kodu FLUKA w wersji 2011.2x.6 (Ferrari i in. 2005). Wybrano domy$lny zestaw parametrow,
uzywanych do obliczen z zakresu radioterapii hadronowej (HADROTHE). Zastosowano
estymator USRBIN do zliczania energii w regularnej strukturze przestrzennej wewnatrz fantomu.
Ustalono parametry wigzki zgodne zrzeczywistymi, ktorymi charakteryzuje sie wigzka
produkowana przez cyklotron AIC-144 (energia 58 MeV, FWHM: 0.0028, rozktad gaussowski).
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Fantom wodny zlokalizowano w odlegtosci 85 mm od zrodia wiazki. Za zrédlem umieszczano
kolejno ptytki o roznych grubosciach, ustalajac ich sktad pierwiastkowy wedlug sumarycznego
sktadu atomowego zastosowanych materiatow (PLA - H — 5.5%, C — 50.0%, O — 44.5%; PET-G
- H - 8.05%, C — 85.3%, O — 6.65%; ABS: H — 9.7%, C - 63.7%, O — 14.2%). Grubosci oraz
gestosci ptytek zmierzono i do symulacji uzyto tych wartosci rzeczywistych. Energi¢ w Kierunku
prostopadtym do kierunku rozchodzenia si¢ wigzki zliczano w siatce cylindrycznej, o promieniu
0.256 mm, z krokiem 0.1 mm (rozdzielczo$¢ w osi z), W celu poréwnania symulacji z pomiarami
z zastosowaniem komory jonizacyjnej Markusa (typ PTW 23343). Schemat uktadu pomiarowego
przedstawiono na Rys. 4.2.

fantom wodny

zrodlo wigzki powietrze
N\
wydrukowana
plytka

Rys. 4.2 Geometria obliczen Monte Carlo parametru WER. Rozktad dawki gtebokiej obliczano w fantomie wodnym.
Obliczenia MC wykonano na klastrze obliczeniowym komputera duzej mocy Prometheus,

zainstalowanym w Akademickim Centrum Komputerowym CYFRONET w Akademii Goérniczo-

Hutniczej w Krakowie.
Obliczenia transportu promieniowania za pomocg TPS

Obliczenia transportu promieniowania wykonano w Systemie Planowania Leczenia (TPS,
Eclipse, wersja 13.6) wykorzystujgc te same procedury jak do przygotowania planu leczenia
(patrz podrozdziat 2.1). Wykonano skany CT wysokiej rozdzielczosci (0.6 mm) wszystkich
wydrukowanych plytek na tomografie Siemens Somatom Definition AS (IFJ PAN)
i wyeksportowano je do TPS. Przygotowano proste plany leczenia i obliczono rozktad dawki, co
pozwolito okreslic WER wszystkich ptytek.

Skany tomograficzne ptytek przedstawiono na Rys. 4.3.
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Rys. 4.3 Skany tomograficzne wydrukowanych z trzech materiatéw termoplastycznych (PLA, PET-G, ABS) ptytek
0 roznych grubosciach (20, 10 i 5 mm).

Weryfikacja dozymetryczna — pomiary na stanowisku radioterapii protonowej nowotworéw
oka przy cyklotronie AIC-144 (IFJ PAN)

Pomiary parametru WER wydrukowanych ptytek wykonano na stanowisku radioterapii
protonowej nowotworow oka przy cyklotronie AIC-144 (IFJ PAN). Do grudnia 2012 roku
cyklotron AIC-144 byt jedynym dziatajacym akceleratorem w Polsce, umozliwiajacym
wyprodukowanie wigzki odpowiedniej na potrzeby radioterapii protonowej (Swakon 2019).
Cyklotron produkuje wigzke o energii 60 MeV, ktora dostarczana jest do pokoju terapeutycznego
poprzez system transportu o dlugosci 25 m, sktadajacy si¢ z rury proézniowej, magnesow
zakrzywiajacych, kwadrupolowych, korekcyjnych i ekranow scyntylacyjnych. Wiazka protonéw
jest nastepnie rozpraszana 25 mm folig tantalowg i monitorowana przez zestaw szeSciu
elektrometréw, kontrolujacych jej jednorodno$¢ i stabilno$¢. Nastepnie wigzka moze byé
formowana indywidualnie dla pacjenta poprzez zastosowanie odpowiednich kolimatoréw

i modulowanie jej zasiggu (Swakon i in. 2010).

Dozymetri¢ rozktadu glebokosciowego dawki standardowo wykonuje si¢ w fantomie wodnym
z zastosowaniem komory jonizacyjnej Markusa (typ PTW 23343) (podrozdziat 2.2.4), ktora
umieszcza si¢ wewnatrz fantomu. Pomiary wykonywane sg z krokiem 0.1 mm. Dozymetria w tej
geometrii umozliwia jednocze$nie wyznaczenie wartosci WER dla badanych materiatow poprzez
poréwnanie zasi¢ggdw wiazki nierozproszonej z wigzka, przechodzaca przez badang probke.
Geometri¢ pomiarowa na stanowisku radioterapii protonowej oka przy cyklotronie AIC-144

przedstawiono na Rys. 4.4
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komora Markusa koniec systemu
fantom \\Nodny / formujacego wigzke
\ / badana plytka
|

/

1 |

Rys. 4.4 Geometria pomiarowa na stanowisku radioterapii protonowej nowotworow oka przy cyklotronie AlC-144 do
wyznaczania rozktadu glebokosciowego dawki i parametru WER dla poszczegélnych materiatow.

4.1.4 Wyznaczanie parametru SPR dla wybranych materiatow

Parametr SPR dla badanych materiatéw wyznaczono, bazujac na dwdch algorytmach kalibrac;ji -
stosowanej klinicznie stechiometrycznej krzywej kalibracji, zaimplementowanej w TPS oraz
algorytmie, opartym na skanach tomograficznych DECT (Saito i Sagara 2017). W ramach tej
pracy, algorytm zaproponowany przez Saito i Sagare zostat zaimplementowany w CCB IFJ PAN
i dostosowany do uzywanego w osrodku fantomu kalibracyjnego CIRS EDP oraz aparatu
tomograficznego Somatom Definition AS, pracujacego w trybie DECT. Nast¢pnie wykonano
skany tomograficzne (dla energii fotonow odpowiadajacych napigciu lampy rtg 80, 120 i 140 kV)
fantomu CIRS EDP z umieszczonymi wewnatrz wkladkami z wydrukowanych materiatow (Rys.
4.5) i odczytano dla nich warto$ci SPR. Wktady umieszczono w miejscach dedykowanych dla

oryginalnych wktadow o najbardziej zblizonej gestosci (PLA w miejsce Bone 200 o gestosci

fizycznej 1.16 C’#, PET-G zamiast Bone 800 o gestosci fizycznej 1.53 C% oraz ABS zamiast

, .o . g
Muscle o gestosci fizycznej 1.06 %).
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Rys. 4.5 Fantom CIRS EDP z umieszczonymi w nim wktadkami z materiatow tkankopodobnych oraz wydrukowanymi
probkami materialow termoplastycznych.

Kalibracja stechiometryczna oparta na skanach tomograficznych SECT

W CCB IFJ PAN do konwersji HU-SPR stosuje si¢ kalibracje stechiometryczng zaproponowang
przez Schneidera (Schneider, Pedroni, i Lomax 1996), oparta na skanach tomograficznych,
wykonywanych na skanerze Somatom Definition AS oraz na zestawie danych literaturowych
(Woodard i White 1986). Krzywa kalibracji jest na stale zaimplementowana w TPS
i wykorzystywana klinicznie.

Krzywa kalibracji wykonuje si¢ na podstawie skanéw fantomu CIRS EDP, ktory zawiera osiem
standardowych wkiadow, reprezentujacych tkanki ludzkie oraz wkiad z woda. Obrazowanie
fantomu ma na celu ustalenie zalezno$ci pomiedzy liczbami CT, ktére zwraca skaner,
a jednostkami HU, bedacymi uniwersalng informacja o zdolno$ci ostabienia promieniowania X
w materiale. Wartosci HU dla wszystkich wktadow wylicza si¢ na podstawie ich sktadu
pierwiastkowego i gestosci, skorelowanie ich z liczbami CT daje informacje o pracy skanera
i pozwala  wprowadzi¢ odpowiedni  wspotczynnik  korekcji. Baza do  wykonania
stechiometrycznej krzywej kalibracji jest zestaw danych literaturowych, zawierajacy niezbedne
parametry okoto 100 réznych tkanek ludzkich (Woodard i White 1986). Na podstawie tych
informacji mozna wyznaczy¢ warto§¢ SPR oraz wspotczynniki ostabienia promieniowania X
w tych tkankach i przeliczy¢ je na liczby CT, tym samym uzyskujac zestaw danych potrzebny do
wyznaczenia krzywej kalibracji (liczba CT — SPR).

Krzywa kalibracji stosowana w CCB IFJ PAN (Rys. 4.6) jest potaczeniem trzech regresji
liniowych, dla réznych typow tkanek:

e pluca, zakres 0 < HU < 850,
e tkanki narzadowe i ttuszczowe, zakres 850 < HU < 1060,
e tkanki kostne, zakres HU >1060,
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Rys. 4.6 Krzywa kalibracji zaleznosci pomiedzy SPR a liczbami CT, stosowana w CCB IFJ PAN.

Kalibracja oparta na skanach tomograficznych DECT

Algorytm konwersji liczb CT na SPR oparty na skanach tomograficznych DECT, uzyty
w niniejszej pracy (Saito i Sagara 2017), zastosowano do przeliczenia uzyskanych podczas
obrazowania liczb CT dla kazdego pojedynczego woksela (najmniejszej jednostki objetosci).

Efektem zastosowania takiej kalibracji jest mapa wartosci SPR oparta na skanach CT.

Obrazowanie DECT generuje dwa zestawy skanow tomograficznych tych samych struktur, dla
dwoch roznych, skrajnych, napie¢ na lampie rtg — wybrano napigcia 80 i 140 kVp. Na podstawie
skandéw fantomu kalibracyjnego uzyskuje si¢ po dwie srednie wartosci HU dla tkankopodobnych
wktadéw, HU. (dla skanu 80 kV) i HU4 (dla skanu 140 kV). Od producenta fantomu uzyskuje
si¢ sktad pierwiastkowy wktadow kalibracyjnych i na tej podstawie oblicza si¢ wzgledng gestosé
elektronowa, p, (wzor 4.1), $redni potencijat jonizacji tkanek, I (wzor 4.2) oraz efektywna liczbe

atomowa, Zerr (wzor 4.3) dla kazdego wkiadu:

Z

Tiwit
ﬁe = T = 8 (4-1)
(0.112——+0.888+—")
R Ziwi%lnli
I =exp| —5— (4.2)
ZiWiA_LL_
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Ziwij_izl:m v
Zeff: —Zz (43)

ZiWiA—i

gdzie | to potencjat jonizacji dla i-tego pierwiastka, Z to liczba atomowa, A to liczba masowa, o

to gesto$¢ masowa, a m to wielkos$¢ stata wyznaczona eksperymentalnie i wynosi 3.3.

Na podstawie efektywnej liczby atomowej Z, s nastgpuje podziat analizowanych wkladéw na
tkanki migkkie i kostne (warto$cig graniczng jest Z.rr = 8.8.). Bazujac na wyliczonych dla
kazdego wktadu fantomu wartosciach p,, I oraz Zepf, z tOWnan 4.4, 4.5 i 4.6 dopasowuje sig
parametry: a,b,a,y;,c1 i ¢y, gdzie dwa ostatnie wspotczynniki wyznaczane sg osobno po

rozdziale na tkanki migkkie i kostne:

A~ (1+a)HUH—aHUL

e = 1000 +b (4.4)
Zerr \™ _ 4 (W

(Zeff.w) 1= Vi (Pe ) (45)
1 _ Zerr \™ _q1l_

In, =@ {(Zeff.w) 1} o “9

gdzie Z¢s,, to efektywna liczba atomowa wody, a u;, to parametr wynikajaCy z przeliczenia
jednostek HU wynoszacy: % + 1, a I,,to potencjat jonizacji wody, ktory przyjeto 78 eV za
publikacja (Ziegler 1999).

Uzyskane w ten sposob wspotczynniki kalibracyjne umozliwiajg wyliczenie wzglednej gestosci
elektronowej p.(wzor 4.4), efektywnej liczby atomowej Z ;s (wzor 4.5) (na podstawie ktorej

definiowana jest przynalezno$¢ tkanki do grupy migkkich lub kostnych) oraz wielkosci SPR

(wzor 4.7) dla nieznanych tkanek na podstawie zestawu skanow DECT.

N ClVL(ﬂ—l)—Co
SPR = p, [1 - W] (4.7)
gdzie B, () okreslone jest wzorem:
2 e 2p2
By (B) = In {ZRecl) — 2 (4.8)

gdzie B = v/c. Dla protonéw o energii 200 MeV S = 0.5562.

Schemat procedury kalibracyjnej oraz wyznaczania parametru SPR dla nieznanych tkanek na

podstawie DECT, zastosowany w niniejszej pracy przedstawiono na Rys. 4.7.
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Rys. 4.7 Schemat procedury wyznaczania parametru SPR dla nieznanych tkanek na podstawie DECT, zastosowany w
niniejszej pracy (Saito i Sagara 2017). Wspotczynniki kalibracyjne: a, b, @,y;, ¢; i ¢, wyznaczane sg na podstawie
skanow fantomu kalibracyjnego, wielkoéci pe, Zess | B, (B) sa znane dla wktadéw fantomu i stosowanej wiazki
protonowej. Stosujac te wspotczynniki, mozna wygenerowaé parametr SPR skanowanych materiatow lub tkanek o
nieznanych parametrach. (opracowanie wiasne na podstawie (Saito i Sagara 2017)).

Odpowiednie algorytmy obliczeniowe dla procedury kalibracji i wyznaczania parametru SPR dla

nieznanych materiatow przedstawiono w materiatach dodatkowych.

Weryfikacja dozymetryczna — pomiary na stanowisku gantry z dedykowang glowicq
skanujgcqg w CCB IFJ PAN

Pomiary parametru SPR wydrukowanych ptytek wykonano na stanowisku gantry z dedykowang
glowicg skanujacg w CCB IFJ PAN. Dozymetri¢ rozktadu glebokosciowego dawki wykonano

w wielowarstwowej komorze jonizacyjnej Giraffe (rozdziat 2.2.4).

W celu weryfikacji poprawnosci obliczen parametru SPR na podstawie kalibracji, zmierzono
zasieg pojedynczej wigzki dla energii protonow 200 MeV oraz zasigg takiej samej wigzki po
przejsciu przez wydrukowane wktady materiatowe. Wktady przyklejano na srodku detektora
Giraffe, tak, by wigzka przechodzita doktadnie przez ich srodek. Wartosci WER dla kazdej probki
wyznaczano wedlug wzoru 1.9, czyli jako stosunek grubosci warstwy wody do grubosci warstwy
materialu, po przejsciu ktorej protony stracg taka samg energi¢. Parametr WER to wielko$¢

bezwymiarowa, tak samo jak parametr SPR, ktory jest stosunkiem zdolnosci hamowania
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protonow w materiale do zdolnos$ci hamowania protondéw w wodzie, co mozna wyrazi¢ (na

podstawie wzoru 1.1) jako:
SPR== M. _—w, (4.9)

Wyznaczajac SPR dla danego materialu, nalezy uwzgledni¢, Ze straty energii w warstwie

materiatu beda takie same jak w warstwie wody, czyli dE,, = dE,,. Wowczas:

SPR = = WER. (4.10)

ln

4.2 Modyfikacja wiazKki poprzez zastosowanie drukowanych kompensatoréw

protonéw
Celem badan, przedstawionych w tej czeSci rozprawy, jest ilosSciowe okreslenie potencjalnego
zysku z zastosowania indywidualizowanych kompensatoréw, wykonywanych w technologii
addytywnej, do napromieniania ptytko potozonych zmian nowotworowych w radioterapii
protonowej. Wykazano to poprzez poréwnanie planow leczenia, przygotowanych dla szesciu
przypadkow, kazdorazowo wykonanych z uzyciem dostgpnego w CCB IFJ PAN dyskryminatora
zasiggu RS oraz z drukowanym kompensatorem BC, umieszczanym bezposrednio na masce

pacjenta.

W tej czeSci przedstawiono caly proces wykorzystania kompensatora w leczeniu PBS ptytko
potozonych nowotworow wieku dziecigcego, obejmujacy weryfikacje dozymetryczng materiatu,
oceng jednorodno$ci i jakosci druku oraz wyznaczenie prawidlowej wartosci HU, etap
projektowania i drukowania BC oraz pozycjonowanie pacjenta. Plany leczenia oraz histogramy
dawka-objetos¢ (DVH) porownano w kontekscie konformalnosci planu oraz maksymalnego

oszczedzenia narazenia tkanek zdrowych i organow krytycznych.

Opisana procedura wspomagania leczenia wigzka protonowa ptytko potozonych zmian za
pomocg indywidualnie projektowanych kompensatoréw zostata zastosowana w latach 2018-2019
w CCB IFJ PAN do napromieniania pacjentow pediatrycznych kierowanych do placowki
z Uniwersyteckiego Szpitala Dziecigcego w Krakowie (USDK). Byto to pierwsze tego typu

zastosowanie indywidualnie drukowanych kompensatoréw w radioterapii protonowej PBS.
4.2.1 Charakterystyka przypadkow klinicznych oraz zatozenia planow leczenia

Do analizy porownawczej dwoch metod leczenia ptytko potozonych zmian z zastosowaniem
dyskryminatorow zasiegu RS i BC wybrano szesciu pacjentéw pediatrycznych z migsakami
zlokalizowanymi w okolicy glowy i szyi, w okolicy ust i oka, ktorzy otrzymali leczenie IMPT
w CCB IFJ PAN. Plany leczenia wykonano na skanach CT, wykonanych w CCB IFJ PAN.

Obszar tarczowy PTV zdefiniowano jako wyrysowany przez lekarza radioterapeute z USDK

63



Materiaty i metody badan

obszar CTV z uwzglgdnieniem marginesu 5 mm (definicje objetosci tarczowych: podrozdziat
2.1.3).

Dla wigzek protonowych obserwuje si¢ podwyzszong wzgledna skutecznos¢ biologiczna
(Relative Biological Effectiveness, RBE), szczegolnie w obszarze piku Bragga. Aby to
uwzglednic, przy planowaniu radioterapii protonowej stosuje si¢ podwyzszong, ale stalg wartos§¢
RBE = 1.1 a dawke pochloni¢ta wazona RBE podaje si¢ w Gyrge. Stala wartos¢ klinicznego RBE
dla protonéw jest wynikiem pewnego kompromisu pomiedzy obserwowanymi podwyzszonymi
wartosciami RBE w eksperymentach komoérkowych dla zatrzymujgcych si¢ protondw, i nizszymi

(w okolicy 1) warto$ciami RBE dla szybkich protonow.

Ustalono dawki 50.4 Gyrge dla 5 przypadkow i 55.8 Gyree dla jednego przypadku dla objetosci
PTV. Obszary PTV dzielono na podobszary, leczenie w zaleznosci od przypadku dzielono na
etapy. Zalecana dawka frakcyjna wynosita 1.8 Gyrse do podania w odpowiednio 28 lub 31
frakcjach. Istotne informacje oraz zlecone dawki dla wybranych przypadkow przedstawiono
w Tab. 4.2.

Na etapie planowania leczenia zastosowano nastgpujace zalecenia:

e 95% przepisanej dawki powinno by¢ dostarczone do co najmniej 98% objetosci PTV
(Dgg > 95%),
e nie wigcej niz 2% objetosci PTV moze otrzymac dawke wyzszg niz 107% przepisanej

wartosci (D2 < 107%).

Zastosowane w CCB dla analizowanych przypadkéw zalecenia dotyczace narazenia narzadoéw
krytycznych (OAR) przedstawiono w Tab. 4.3. Warto$ci graniczne dawek tolerancji zaleza od
promieniowrazliwosci narzadow i sg ustalane przez lekarza prowadzacego w oparciu o modele
i analizy prezentowane w literaturze (Emami i in. 1991; Marks i in. 2010). W zaleznosci od typu

narzadu i ryzyka jego uszkodzenia zastosowano ograniczenia:

e nie wigcej niz 2% objetosci narzadu krytycznego moze otrzyma¢ dawke wyzsza niz
przepisana przez lekarza (D2 < dawka przepisana) — dla organow: pien mozgu, rdzen
kregowy, nerwy wzrokowe, skrzyzowanie nerwéw wzrokowych i przysadka mozgowa,

e dawka maksymalna dla narzadu krytycznego nie moze przekroczy¢ wartosci okreslonej
przez lekarza (Dmax < dawka przepisana) — dla organow: oczy, soczewki i kanaliki tzowe,

e $rednia dawka dla narzadu krytycznego nie moze przekroczy¢ wartosci okreslonej przez
lekarza (Dmean < dawka przepisana) — dla organéw: Slinianki przyuszne, gruczoty tzowe

i $limak (ucho wewnetrzne).
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Tab. 4.2 Charakterystyka wybranych przypadkow i zlecone dawki dla obszarow tarczowych.

przypadek 1 przypadek 2 przypadek3 przypadek4 przypadek5 przypadek 6

pleé meska meska meska meska zenska meska
lokalizacja gorna lewa  lewa okolica prawa okolica  lewa czgsé¢ lewa czegsé prawy
nowotworu powieka okotoustna okotoustna  podniebienia  podniebienia oczodot
PTV1 [Gyree] 36 36 50.4 50.4 41.4 36
PTV2 [Gyree] 45 50.4 55.8 50.4 50.4
PTV3 [Gyree] 50.4

Tab. 4.3 Dawki tolerancji dla narzadow krytycznych, zastosowane w CCB w radioterapii nowotworéw wieku
dzieciecego, weryfikowane i zatwierdzone przez lekarza prowadzacego (uzyte skroty: Dag, - dawka w 2% objetosci
narzgdu, Dmax - dawka maksymalna, Dmean - dawka $rednia).

OAR Dawki tolerancji
pien mdzgu D29 < 55 Gyree
rdzen kregowy D2y < 45 Gyree
skrzyzowanie nerwoéw wzrokowych D2y < 54 Gyree
nerwy wzrokowe D2y < 54 Gyree
przysadka mozgowa D2s < 45 Gyree
oczy Dmax < 50 Gyrse
soczewki Dmax < 6 (14) Gyree
kanaliki tzowe Dmax < 10 Gyree
$linianki przyuszne Dmean < 30 Gyrae
gruczoly tzowe Drmean < 36 Gyree
slimak (ucho wewngtrzne) Dmean < 30 Gyree

4.2.2 Konfiguracja zastosowanych dyskryminatorow zasiggu

W celu obnizenia energii protonow zastosowano dwa typy dyskryminatoréw zasiegu.
Dedykowany do tego celu i bedacy na wyposazeniu stanowiska terapii firmy IBA dyskryminator
RS to jednolita ptyta z materiatu Lexan (CisH140s, p = 1.2 g cm?) 0 grubosci 36.9 mm, co
odpowiada 41.96 mm WET oraz 1.14 WER. W CCB IFJ PAN RS jest na state przytwierdzony
do glowicy stanowiska do napromieniania gantry i poprzez przesunigcie moze by¢ umieszczony
u wylotu wiazki lub usunigty z jej toru. RS jest jest oddalony od izocentrum, czyli punktu

przecigcia osi obrotu ramienia z osig centralng wiazki, 0 46 cm.

Drugi zastosowany dyskryminator to personalizowany, kazdorazowo projektowany dla
konkretnego pacjenta i jego planu leczenia, kompensator wiazki protonowej BC. Jest on
umieszczany i mocowany bezposrednio do maski pacjenta, do ktorej przylega dzigki doktadnemu
modelowaniu ksztaltu kompensatora na podstawie skanow CT. Takie indywidualne podejscie do

przygotowania BC umozliwia dopasowanie zarowno do anatomii pacjenta, jak i do wymiarow
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napromienianej zmiany oraz pozwala catkowicie wyeliminowaé przerwe powietrzng pomiedzy
dyskryminatorem a pacjentem. Dodatkowo, wewnatrz BC, umieszczane sg specjalne znaczniki,
zwickszajace precyzje i powtarzalno$¢ pozycjonowania. Grubos¢ BC okreslono na mniej wigcej

4 cm, waga w zaleznosci od pozostatych wymiarow oscylowata w okolicy 1 kg.

Zastosowane dyskryminatory zaprezentowano na Rys. 4.8.

Rys. 4.8 Konfiguracja zastosowanych dyskryminatorow zasiggu: RS na state przymocowany do ramienia u wylotu
wigzki (po lewej) oraz BC, mocowany do maski pacjenta (po prawej).

4.2.3 Weryfikacja wlasciwosci fizycznych materiatu i ocena jakosci wydrukowanego

kompensatora

Do produkcji personalizowanych kompensatorow wybrano materiat PLA (kwas polimlekowy)
firmy Fiberlogy (Fiberlab S.A., Brzezie, Polska) (podrozdziat 2.6.2). O wyborze tego materiatu
zdecydowaty jego charakterystyczne cechy:

e wysoka gestosc, co ograniczyto wymiary fizyczne kompensatora,
o latwo$¢ drukowania, szczegolnie istotna przy drukowaniu z zastosowaniem dyszy
0 duzej (0.8-1.0 mm) $rednicy,

e wysoka dostepnos¢ i powtarzalno$¢ parametrow fizycznych materiatu.
Procedura produkcji kompensatora

Proces produkcji kompensatora dla pacjenta podsumowano na Rys. 4.9. Uwzglednia on kilka

etapow, niezbednych do uzyskania wysokiej jakosci wydrukow.

Pierwszym etapem przygotowywania BC jest wykonanie skanow CT pacjenta z uwzglednieniem
wszystkich elementéw unieruchamiajgcych, zwlaszcza maski. Obrazy CT sg nastgpnie
eksportowane do TPS. Przygotowanie odpowiedniego ksztaltu kompensatora wymaga
doktadnego konturowania powierzchni pacjenta wraz z maska, szczegélnie w okolicy obszaru
PTV. Poczatkowo ksztatt kompensatora okreslata powierzchnia maski pacjenta, poprzez dodanie
ok. 4 cm marginesu - uwzgledniajac ilo$¢ i katy padania potrzebnych do napromienienia

nowotworu wigzek, ustalano wymiary w pozostatych ptaszczyznach. Dla kolejnych pacjentow
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zastosowano podej$cie hybrydowe, w ktérym uwzgledniano ksztalt i gleboko$¢ polozenia
wewnatrz pacjenta leczonej zmiany i dopasowywano do nich grubo$¢ kompensatora. Na koniec
przygotowywano kilka wypustek, za pomocg ktoérych kompensator mocowano na stale do maski
pacjenta. Tak przygotowang strukture eksportowano w formacie .stl (trojwymiarowej siatki

trojkatow), dedykowanym do technologii addytywne;.

Nastepnym etapem jest dalsza obrobka modelu kompensatora, ktorej celem jest wyeliminowanie
niejednorodnosci powierzchni, wynikajacej z numerycznej rekonstrukcji skanéw CT. Po
ustaleniu ostatecznego ksztattu kompensatora eksportuje si¢ plik w formacie .gcode, czyli kodu,
zawierajacego Kkolejne etapu procesu wydruku, ktory jest interpretowany przez drukarke 3D.
Zaprojektowany model jest cigty na warstwy o ustalonej grubosci, przygotowywane sa
odpowiednie podpory (dodatkowe elementy, wspomagajace proces drukowania) oraz okreslane
sa wszystkie parametry druku, takie jak temperatura stotu, dyszy, czy stopien chtodzenia).
Ostatnim krokiem jest wydruk modelu i usuni¢cie podpor. Gotowy kompensator jest nastepnie
przygotowywany do pozycjonowania — wewnatrz umieszczane sg odpowiednie markery,
widoczne podczas skanowania CT. Tak przygotowany BC moze by¢ przymocowany do maski

pacjenta. Drukowanie kompensatorow o takiej wielkosci trwa ok 20-30 godzin.

. . Przygotowywanie ,
Wykonanie tomografii Dalsza obrobka modelu,
pacjenta modelu koTrT;)p?nsatora W ——> wygladzanie
V.
Przygotowywanie Przygotowanie
modelu do wydruku, kompensatora do
cigcie na warstwy, Wydruk kompensatora —— pozycjonowania —
ustalanie parametrow umieszczenie markerow
druku wewnatrz wydruku

Rys. 4.9 Schemat procesu produkeji kompensatora wigzki protonowej BC.

Kompensatory drukowano z zastosowaniem technologii Fused Filament Fabrication (FFF), uzyto
drukarki 3D ATMAT Signal XL (patrz podrozdziat 2.6.1). Zastosowano wysoko$¢ warstwy
0.4 mm oraz §rednice dyszy 0.8 lub 1.0 mm. Wszystkie ustawienia parametrow druku zebrano
w Tab. 4.4. Podczas procesu drukowania kompensator byt chtodzony powietrzem. Istotnym
wymogiem bylo uzyskanie réwniez jak najwyzszej jednorodnosci wydruku, by uzyskaé

kompensator o wtasciwosciach jak najbardziej zblizonych do wody.
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Tab. 4.4 Ustawienia parametrow drukowania dla drukarki ATMAT Signal XL, uzytej do drukowania kompensatorow
wigzki protonowe;.

. temperatura temperatura  $rednica wysokos$é predkosé  chlodzenie grzanie
material .
stolu dyszy dyszy warstwy drukowania wydruku komory
35°C 230°C 0.8 mm _— .
PLA 45°C 240°C 1.0 mm 0.40 mm 3700 mm-min tak nie

Procedura akceptacji kompensatora

Wydrukowany BC musi spetnia¢ okreslone wymagania dotyczace zaréwno jego jednorodnosci
jak imozliwie najgestszego upakowania. Schemat procedury akceptacji kompensatora

przedstawiono na Rys. 4.10.

Pierwszym etapem kontroli jakoSci jest pomiar wagi kompensatora, ktory daje wstepna
informacj¢ o wypetnieniu wydruku (dzigki znajomosci objetosci modelu oraz gestos$ci materiatu
stosowanego do druku). Nastepnie wykonywany jest skan CT w celu oceny jakosci wydruku
i zobrazowania jego wewngtrznej struktury. BC jest oceniany pod katem jednorodnosci

I wystgpowania niepozadanych przerw lub dziur wewnatrz kompensatora.

Wyznaczenie wartosci
. . Wykonanie tomografii $redniej HU dla
ngygllé%(g;g\:ggl —> BC — ocena jakosci —> kompensatora oraz
P wypetiania wydruku odchylenia
standardOW(?oo SD HU
%
Odniesienie HU i SD HU .
wzgledem tabeli K Akceptaqg {di
referencyjnej (max. — ompensatora (jesli sg
35%) spetnione wymagania)

Rys. 4.10 Schemat procedury akceptacji kompensatora wiazki protonowej BC.

Na podstawie skanéw CT okresla si¢ rowniez $rednig warto§¢ HU wraz z odchyleniem
standardowym SD HU dla kompensatora. Tak ustalana niepewnos$¢ jest reprezentacja poziomu
niejednorodnos$ci wydruku. Nastepnie wartos¢ HU jest weryfikowana zgodnie w ustalonymi
zatozeniami — odchylenie standardowe SD HU nie moze sie przektada¢ na zmiang wyznaczone;j
na podstawie krzywej kalibracji warto$ci RSP o wigcej niz 3.5%. Przygotowano tabele warto$ci
RSP, odpowiadajacych poszczegdlnym wartosciom HU, przedstawiajgc je rowniez dla rdéznych
odchylen standardowych od -100 do +100 HU. Uzyskane w ten sposob wartosci RSP przeliczono
na procent odchylenia od wartosci spodziewanej, czyli odpowiadajacej $sredniemu HU dla
kompensatora. Uwzgledniano zaré6wno odchylenie w kierunku dodatnim jak i ujemnym,
wybierajac i umieszczajac w tabeli warto$¢ wyzszg. Dopuszczalne warto$ci graniczne

przedstawiono w Tab. 4.5.
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Ocena jednorodnos$ci kompensatora polega na wyznaczeniu $redniej wartosci HU dla calej jego
objetosci wraz z odchyleniem standardowym, a nastgpnie sprawdzeniu, czy odchylenie to miesci
si¢ w przyjetym zakresie 3.5% niepewnosci uzyskanej w ten sposob wartosci RSP. Jesli wszystkie
zatozenia zostang spelnione, BC zostaje dopuszczony do zastosowania podczas leczenia pacjenta.
Przyktadowo, dla kompensatora o S$redniej wartosci HU wynoszacej 170 i odchyleniu
standardowym +50 HU na podstawie krzywej kalibracji wyznaczone b¢dzie RSP z niepewnoscia

+2.16%, a wigc taki kompensator zostanie zaakceptowany.

Tab. 4.5 Dopuszczalne warto$ci graniczne odchylenia standardowego od $redniej warto$ci HU kompensatora — ocena
jednorodnosci wydruku. Czerwone tto oznacza, ze odchylenie HU jest zbyt wysokie — uzyskane w obliczeniach na
podstawie krzywej kalibracji RSP ma niepewno$¢ wyzsza niz 3.5%.

unc RSP
SD HU
25 +50 +75 +80 +90 +100
25| 217%  435%  497%  -521%  548%  -7.05%
50| 2.14%  -3.89%  5.17%  -538%  4.19%  -6.74%
75| 209%  -417%  5.90%  -6.16%  3.14%  -7.16%
00| 081%  -2.67% [ -A74%  7.46%  362%  -6.46%
125 |  1.04% 213%  -3.46% [ -387%  389%  551%
150 1.08% 2.16% 3.27%  3.50% | 3.94%  -4.45%
155 1.08% 2.16% 3.27% 3.49% | 3.94%  439%
2 160 1.10% 2.15% 3.26% 3.49%
v 165 1.09% 2.16% 3.27% 3.49%
3 170 1.07% 2.16% 3.28% 3.49%
& 175 1.07% 2.17% 3.27% 3.50%
180 1.07% 2.17% 3.05% 3.50%
185 1.06% 2.17% 3.05% 3.49%
190 1.08% 2.18% 3.06% 3.50%
195 1.08% 2.18% -3.07% 3.50%
200 1.08% 2.18% 3.28% 3.50%
225 1.08% 2.17% 3.25% 3.47%
250 1.08% 2.15% 3.23% 3.44%

4.2.4 Weryfikacja dozymetryczna wydrukowanego kompensatora

System planowania leczenia wykorzystuje krzywa kalibracji do wyznaczenia parametru SPR
zardwno napromienianych tkanek pacjenta, jak i pozostatych elementéw, znajdujacych si¢ na
drodze wigzki protonowej. W celu zapewnienia prawidtowej konwersji i obliczenia rozktadu
dawek wykonano pomiary dozymetryczne, majace na celu wyznaczenie parametru WER oraz

zweryfikowanie $redniego HU dla materiatu.

Ponadto, dla wybranego materiatu wyznaczono w TPS parametry wiazki, tj. jej wymiary
W poprzecznym przekroju oraz wielko$¢ poétcieni. Uzyskane wyniki rowniez zweryfikowano
dozymetrycznie.

Wyznaczenie parametru WER dla wybranego materiatu
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W celu wyznaczenia parametru WER wydrukowano cztery kostki o grubosciach 1, 2,41 6 cm
oraz pozostatych wymiarach 5 x 5 cm. Wydruki przedstawiono na Rys. 4.11A. Pomiary WER
wykonano z zastosowaniem wielowarstwowej komory jonizacyjnej (MLIC) Giraffe
(podrozdziat: 2.2.4). Zmierzono zasieg pojedynczych wigzek o energiach: 130, 150, 170 i 200
MeV. Nastgpnie wyznaczono zasigg tych samych wigzek po przejsciu przez wydrukowane kostki.
Kostke o grubosci 6 cm wykorzystano dwukrotnie, po obrocie 0 90° uzyskujac probke materiatu
o grubosci 5 cm. Rzeczywista grubos$¢ prostopadtoscianéw mierzono za pomoca suwmiarki.
Wartos¢ WER wyznaczano poprzez poréwnanie zasiggoéw wigzki nierozproszonej z wiazka,
przechodzaca przez badang kostke. Nastepnie wyniki dla kostek o réznych grubo$ciach
usredniano dla kazdej zastosowanej energii. Niepewnos¢ pomiaru wyznaczono jako dwukrotnos¢

odchylenia standardowego.

Zastosowany uktad pomiarowy przedstawiono na Rys. 4.11B.

Rys. 4.11 A) Wydrukowane kostki z PLA do pomiarow dozymetrycznych. B) Uktad pomiarowy do wyznaczenia WER
z zastosowaniem detektora Giraffe.

Wyznaczenie parametrow wiqgzki po przejsciu przez dyskryminatory zasiegu

W radioterapii protonowej otdéwkowa wiazka skanujaca jej wymiar poprzeczny mierzony
w maksimum piku Bragga i polcienie boczne wynikaja z optyki wigzki oraz rozproszen
W powietrzu, tkankach czy elementach dodatkowych. Obecnie dostgpne systemy dostarczania
wiagzki nie oferujg wielu mozliwosci modyfikowania tych parametréw. Jednym ze sposobow
poprawy wilasnosci wiagzki jest zminimalizowanie przerwy powietrznej pomig¢dzy elementem
rozpraszajagcym, a cialem pacjenta. W celu zweryfikowania wplywu wielko$ci przerwy
powietrzne] na wymiary poprzeczne wiazki oraz jej polcienie boczne dla analizowanych

przypadkow klinicznych, wykonano pomiary tych wielkosci w systemie planowania leczenia.
Wymiary poprzeczne olowkowej wigzki protonowej

W celu zmierzenia wymiarow pojedynczej wiazki protonowej w przekroju poprzecznym,
przygotowano odpowiedni schemat napromieniania w systemie planowania leczenia. Wybrano
fantom RW3 (patrz podrozdziat 2.4.2). Na ptytach ustawiono kostke z materiatu PLA. Wymiary
poprzeczne wigzki mierzono dla energii protonow 80, 100, 120, 150 1 170 MeV po jej przejsciu
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przez dwa rodzaje dyskryminatoréw RS i BC, czyli kostke z PLA. Geometri¢ uktadu i symulacje
wiazki olowkowej dla trzech wybranych energii przedstawiono na Rys. 4.12. RS o grubosci 36.94
mm, WET 41.96 mm oraz WER 1.14 znajdowat si¢ w odlegtosci 30.7 cm od powierzchni fantomu
oraz 36.85 cm od izocentrum. Kostka z PLA o0 grubosci 35.47 mm i takim samym WET jak
w przypadku RS zostala umieszczona na powierzchni fantomu, w odleglosci 6.15 cm od
izocentrum. Przekr6j poprzeczny wigzki kazdorazowo mierzono w obszarze piku Bragga,

wykresy przekroju poprzecznego wiazki na zadanej gltebokosci generowano bezposrednio w TPS.

Rys. 4.12 Geometria ukladu pomiarowego zaimplementowana w TPS do wyznaczania wymiarow poprzecznych
wigzek protonowych o energiach (od lewej): 80, 100 i 170 MeV po przejsciu przez dyskryminatory zasiggu BC i RS.

Péicienie boczne (penumbry)

Do pomiaru poélcieni bocznych wigzek protonowych, okreslanych jako odleglos¢ pomiedzy
izodozami 80% a 20% dawki maksymalnej w kierunku poprzecznym, zastosowano taka sama
konfiguracj¢ oraz lokalizacje dyskryminatorow zasiegu jak dla pomiaréw wielko$ci plamki (Rys.
4.12). W systemie TPS ustalono i wrysowano ptytko potozong strukture tarczowa o wymiarach
5x5x5 cm?® i przygotowano prosty plan leczenia, zapewniajacy rownomierne pokrycie wysoka
dawka catej objetosci tarczowej. Polcienie boczne mierzono poprzez przygotowanie wykreséw
rozktadéw poprzecznych dawek na ro6znych glebokosciach (od 0 do 5 cm) wrysowanej struktury,

dane liczbowe uzyskano z TPS.
4.2.5 Optymalizacja i ewaluacja planéw leczenia

Po akceptacji jakosci wydrukowanych kompensatoréw, przygotowano odpowiednie plany
leczenia z zastosowaniem dwoch rodzajow dyskryminatoréw zasiggu. Kompensatory
nadpisywano w TPS wartoscia HU odpowiadajaca wartosci wyznaczonej dozymetrycznie
poprzez pomiar WER materiatu. Uwzgledniono w ten sposob niedoszacowanie wyznaczanych na

podstawie krzywej kalibracji warto$ci SPR dla materiatu termoplastycznego.

Konfiguracja plandéw leczenia, parametry wigzek protonowych zostalty wybrane oddzielnie dla
kazdego planu. Geometrie poréwnywanych planow z BC i RS mogly si¢ miedzy sobg réznic,

z uwzglednieniem zalecenia by plany byly mozliwe jak najlepsze. We wszystkich planach
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zastosowano od 2 do 4 pol terapeutycznych, ponadto zadna wiazka nie powinna przechodzié

bezposrednio przez organy krytyczne.

Plany porownywano miedzy soba pod wzgledem redukcji dawki w organach krytycznych.
Oceniano rowniez rozktad dawki i jednorodnos¢ pokrycia objetosci tarczowej CTV. Dla kazdego
planu wyznaczono indeks konformalnosci, Cl, zgodnie z wzorem 2.3 (opisanym w podrozdziale
2.1.4). Parametr Cl pozwala oceni¢, jak bardzo rozktad dawki jest zgodny z wielkoscig i ksztattem
objetosci tarczowej (Paddick 2000). Im blizszy jest jednosSci, tym lepiej rozktad dawki jest

dopasowany do objetosci tarczowe;.

4.3 Promieniowanie rozproszone generowane przy zastosowaniu kompensatorow

protonéw
Ta czg$¢ rozprawy dotyczy kompleksowych pomiaréw dawek, pochodzacych od promieniowania
rozproszonego, wytwarzanego podczas leczenia z zastosowaniem technologii PBS. Pomiary,
przeprowadzono w CCB IFJ PAN przez czionkéw grupy roboczej WG9 Dosimetry in
Radiotherapy dziatajacych w ramach European Dosimetry Group EURADOS. Miaty one na celu
poréwnanie dawek uzyskanych z zastosowaniem dwoch typow dyskryminatoréw zasiegu wiazki
protonowej — RS oraz BC. Zmierzono dawki promieniowania wtdrnego otrzymane przez narzady
krytyczne podczas napromieniania ptytko polozonego guza moézgu, a takze dawki wokot
fantoméw w pomieszczeniu terapeutycznym. Wewnatrz fantoméw dawki mierzono za pomocg
zestawu detektorow pasywnych — luminescencyjnych, $ladowych 1 pecherzykowych.
Promieniowanie rozproszone wewnatrz pomieszczenia terapii mierzono za pomocg aktywnych

monitordw promieniowania neutronowego.
4.3.1 Warunki pomiarowe eksperymentu i ustalone dawki

Eksperyment wykonano w CCB IFJ PAN w Krakowie, wyposazonym system dostarczania wigzki
PBS z cyklotronu Proteus C-235 (IBA). Eksperymenty przeprowadzono z wykorzystaniem
dwoch  fantomow antropomorficznych (opisanych szerzej w podrozdziale 2.4.2),
reprezentujagcych dzieci w wieku 5 i 10 lat. Dla kazdego fantomu przygotowano dwa plany
leczenia w systemie Varian Eclipse (TPS, wersja 13.6) dla dwoch rodzajow dyskryminatorow RS
i BC. Jako strukture tarczowa PTV wybrano kulg 0 $rednicy 6 cm, ptytko potozona w lewej
potkuli z izocentrum posrodku plastra nr 3 (Rys. 4.13), podobnie jak w poprzednim
eksperymencie grupy EURADOS (Majer i in. 2017), ale z przesunieciem struktury
nowotworowej w Kierunku powierzchni fantomu. Energie zastosowanych wigzek protonowych
miescity si¢ w zakresie od 80 do 140 MeV dla obu fantomow. Wymiary poprzeczne wigzek
wyrazone jako o (parametr rozktadu Gaussa, opisujacego radialng intensywnos$¢ plamki))
mierzone w odlegtosci 46 cm od wylotu wigzki wahaty si¢ migdzy 5.3 a 4.4 mm dla energii

odpowiednio 100 i 140 MeV. W celu uzyskania rownomiernego rozktadu dawki w strukturze
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tarczowej zastosowano dwa pola promieniowania dla ustawienia glowicy 0° (F1) i 90° (F2).
Planowane dawki fizyczne dla obszaru PTV wynosity: Dr = 100 Gy dla detektorow
termoluminescencyjnych, Dt = 40 Gy dla detektoréw sladowych oraz Dy = 2 Gy dla detektorow
pecherzykowych. Dawki te dostosowano do czutosci wybranych detektorow. Tym fizycznym
dawkom w objetosci tarczowej odpowiadaty dawki wazone RBE, wynoszace odpowiednio Dree
=110 Gy(RBE), Dree = 44 Gy(RBE) i Dree = 2.2 Gy(RBE).

fantom 5 lat fantom 10 lat

=

Rys. 4.13 Glowy fantoméw antropomorficznych z oznaczonymi plastrami i widokiem z gory warstwy nr 3 w fantomie
5-latka (o lewej) i 10-latka (po prawej). Izocentrum znajduje si¢ po lewej stronie z przodu glowy. Wybrana struktura
tarczowa oznaczona jest czerwonym okregiem. Otwory na detektory oznaczone sg numerami 04-11 (fantom 5 lat) i 05-
12 (fantom 10 lat).

4.3.2 Antropomorficzne fantomy dzieciece

W eksperymencie wykorzystano dwa fantomy antropomorficzne reprezentujace dzieci w wieku
51 10 lat (odpowiednio typ 705D i 706D, ATOM, Computerized Imaging Reference Systems
(CIRS), Inc., Norfolk, VA, USA) (patrz podrozdziat 2.4.2). Na podstawie skanow CT obliczono
odlegtos¢ migdzy wszystkimi detektorami, a izocentrum znajdujacym si¢ w §rodku sfery obszaru
tarczowego. Srednie dawki w narzadach szacowano jako usredniong dawke zmierzong przez
wszystkie detektory pasywne, umieszczone w objetosci danego narzadu. Jedynie objeto§¢ mozgu
rozdzielono na dwa obszary, wyodrgbniajgc obszar tarczowy (‘mdzg — obj. tarczowa’) oraz
pozostala czes¢ narzadu (‘mézg’). Zmierzone dawki normalizowano wzgledem fizycznej dawki,
zleconej dla objetosci leczonej Dr. W przypadku pomiarow z zastosowaniem detektorow
pecherzykowych i jeden z rodzajow detektorow sladowych, ze wzgledu na ich wigkszy rozmiar
zastosowano siedem, specjalnie zaprojektowanych plastrow z PMMA (poli(metakrylan metylu),

ktorymi zastgpiono istniejace warstwy w fantomie 5-latka (Rys. 4.14).
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Rys. 4.14 Dodatkowe warstwy fantomu 5-latka z PMMA umozliwiajace pomiary z zastosowaniem duzych detektorow
pecherzykowych, umieszczonych wewnatrz fantomu CIRS .

4.3.3 Konfiguracja zastosowanych dyskryminatoréw zasiegu

Parametry zastosowanych w eksperymencie dyskryminatorow RS i BC opisano w rozdziatach
2.5 14.2.2. Umieszczenie BC bezposrednio na fantomie umozliwito wyeliminowanie przerwy

powietrznej pomiedzy dyskryminatorem, a fantomem (Rys. 4.15B).

Na potrzeby eksperymentu wydrukowano dwa kompensatory dla fantomow 5 i 10 lat. By
odwzorowaé podobienstwo do wiasciwosci RS, zastosowano grubos$¢ kompensatoréw roéwna
4 cm i wybrano materiat termoplastyczny PLA. Zastosowano wysoko$¢ warstwy 0.25 mm oraz

$rednicg dyszy drukujacej 0.8 mm. Wydruki chtodzono podczas catego procesu produkcji.
4.3.4 Uktad pomiarowy

Fantomy umieszczano na stole terapeutycznym dhuzsza osig srodkowa w kierunku prostopadtym
do kierunku padania wigzki. Detektory pasywne umieszczano wewngtrz fantomow
w dedykowanych otworach. Detektory aktywne, mierzace sktadowa neutronowsa przestrzennego
rownowaznika dawki H*(10) pozycjonowano na réznych odleglosciach wokoét fantomu. Opis
pozycji przedstawiono w Tab. 4.6, a rozmieszczenie detektorow zaprezentowano na Rys. 4.15A.
Bezposrednio w linii wigzki nie umieszczono zadnego detektora aktywnego. Wszystkie aktywne
monitory znajdowatly si¢ na wysokosci 1.25 m nad podtogg. Wybrano takg konfiguracje, by jak
najlepiej odwzorowac poprzednie eksperymenty grupy WG9 (Farah i in. 2015; Mojzeszek i in.
2017). Pomiary z zastosowaniem detektorow aktywnych wykonywano réwnolegle z ekspozycja
detektorow pasywnych. Wyniki uzyskano dla réznych dawek Dr, w objetosci PTV, tj. 2, 40 i 100

Gy i normalizowano wzgledem tych dawek.
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Rys. 4.15 A) Schemat ustawienia detektorow aktywnych wokoét fantomu na pozycjach pomiarowych (A-E) z pozycja
ramienia 90°. B) Konfiguracja dyskryminatoréow RS i BC.

4.3.5 Dozymetria aktywna wewnatrz pomieszczenia terapeutycznego

W niniejszej pracy pomiary sktadowej neutronowej przestrzennego rownowaznika dawki H*(10)
wykonano przy uzyciu pigciu réznych detektorow aktywnych z grupy gazowych detektorow
proporcjonalnych. Cztery sposréd nich to detektory uzywane juz wczesniej przez grupe
EURADOS WG9 podczas poprzednich eksperymentéw (Stolarczyk i in. 2018; Mojzeszek 1 in.
2017; Farah i in. 2015), ostatni — zestaw komor jonizacyjnych REM-2 i GW2 — uzyty zostat po

raz pierwszy. Szczegdtowy opis detektorow znajduje si¢ w podrozdziale 2.3.1.

Wspodtczynniki kalibracyjne dla wszystkich detektorow uzyskano poprzez kalibracje z uzyciem
zrodta Am-Be. Dla licznika Berthold wspétczynnik wyznaczony byt przez producenta,
mierniki WENDI-II, REM-2 i GW2 kalibrowano w akredytowanym laboratorium w Narodowym
Centrum Badan Jadrowych w Swierku (NCBJ, Polska), a NM2B-458 i NM2B-495Pb
w Helmholtz Zentrum Miinchen (HMGU).

Calkowita niepewno$¢ pomiaru dla wszystkich uzytych detektoréw zawiera przede wszystkim
niepewno$¢ zwigzang z kalibracjg detektora, dostarczeniem dawki i odpowiedzig energetyczng
licznikoéw. Ostatnia sktadowa powinna uwzgledniaé szeroki zakres energetyczny neutrondw
powstajacych podczas radioterapii protonowej (od termicznych do szybkich). Bazujac na
wczesniejszych eksperymentach grupy EURADOS WG9 ustalono, ze catkowita wzgledna
niepewno$¢ pomiaru wynosi ok. 20% dla licznikow o rozszerzonym zakresie energetycznym,
czyli NM2B-495Pb i WENDI-II, i 30% dla standardowych licznikow, czyli REM-2, Berthold
i NM2B-458 (Farah i in. 2015).

Rozmieszczenie detektoréw i charakterystyka wybranych pozycji, a takze ustalone niepewnosci

i odpowiedzi energetyczne przedstawiono w Tab. 4.6.

Tab. 4.6 Rozmieszczenie detektorow aktywnych wokot fantomu i zestawienie ich niepewnosci oraz odpowiedzi
energetycznych.
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Pozycja A B C D E

Kat wzgledem osi wigzki

dla pola F1 (przy 45° 135° 225° 270° 315°

ustawieniu gtowicy 90°)

Odlegtos¢ od izocentrum 1.8m 1.8m 2.25m 2.25m 2.25m

Detektor REM-2+GW2 Berthold WENDI-II NM2B-458 NM2B- 495Pb

Instytucja* NCBJ Skandion IFJ PAN HMGU HMGU

Odpowiedz energetyczna termiczne — termiczne — termiczne — termiczne — termiczne —
100 MeV 20 MeV 5 GeV 14 MeV 10 GeV

Niepewnos¢ wzgledna +30% +30% +20% +30% +20%

(Farahiin. 2015)

*Narodowe Centrum Badan Jadrowych (NCBJ), Skandionkliniken (Skandion), Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk (IFJ
PAN), Helmholtz Zentrum Miinchen, Institute of Radiation Medicine (HMGU).

4.3.6 Dozymetria pasywna dla pomiarow wewnatrz fantomow

Pomiary rozproszonego promieniowania fotonowego przeprowadzono za pomoca detektorow
RPL, ze wzglgdu na ich zaniedbywalng czulo$¢ na neutrony. Zastosowano detektory
radiofotoluminescencyjne RPL typu GD-352M, (producent AGC Techno Glass) w postaci
matych szklanych precikow. Wymiary pojedynczego precika to 3 mm $rednicy i 12 mm dlugosci
(Manninen, Koivula, i Nieminen 2012). Detektory te sa dedykowane do detekcji promieniowania
X 1 gamma, zawieraja filtr kompensacji energii wykonany z cyny, znajdujacy si¢ na obu koncach
dozymetru. Neutrony wtorne mierzono za pomoca detektorow $ladowych PADC i detektorow
pecherzykowych BD, natomiast neutrony termiczne rejestrowano za pomocg zestawu dwoch
detektorow TLD, wzbogaconych odpowiednio o izotopy Li-7 i Li-6. Roznica odpowiedzi
pomiedzy detektorami z SLi i ‘Li spowodowana jest rzedy wielko$ci wyzszym przekrojem
czynnym SLi w reakcji °Li(n,0)T i wyraza si¢ ja w postaci gamma-ekwiwalentnej dawki
neutronowej, Dy (Knezevi¢ i in. 2018) (patrz podrozdziat 1.2). Wybrane do eksperymentu
detektory pasywne opisano w podrozdziale 2.3. Detektory te byly uzywane réwniez
w poprzednich eksperymentach grupy EURADOS WG9. Podstawowe informacje o detektorach

wraz z ich niepewnosciami wzglednymi zestawiono Tab. 4.7.

Detektory PADC (NP1 CAS) byty kalibrowane w wigzkach cigzkich jonow C®, Ne'%, Si*#*
i Fe?®* w przyspieszaczu Heavy lon Medial Accelerator w Chiba w Japonii (HIMAC)
(Pachnerova Brabcova i in. 2013). Niepewno$¢ pomiarowa detektorow PADC (NPI CAS)
okreslono w osrodku NPI CAS na ~20% Uwzgledniono w niej niepewnos¢ statystyczng zwigzana
ze liczeniem $ladow 1 btedy systematyczne, zwigzane z niepewnoscig krzywej kalibracyjne;.
Niepewnos¢ ta nie uwzglednia zaleznosci katowej odpowiedzi detektora (Ambrozova i in. 2019;

Stolarczyk i in. 2018).

Detektory PADC zesp6t z Universitat Autonoma Barcelona (UAB) kalibrowal przy uzyciu
réznych zrodet promieniowania zaleznie od energii neutronéw: dla wysokich energii (E > 10
MeV) w wigzce protonowej 100 MeV w iThemba Laboratorium, dla energii 0.1 < E < 10 MeV

w polu zrédta Am-Be w National Physical Laboratory (NPL) i w zakresie energii neutrondéw
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termicznych i epitermicznych (E< 0.1 MeV) przy zastosowaniu specjalnie przygotowanych widm
neutronow termicznych w instytucie Institute de Radioprotection et de Stireté Nucléaire (IRSN)
(Romero-Exposito i in. 2016). Gtéwnym zroédlem niepewnosci pomiaréw detektorami PADC
(UAB) jest niepewnos¢ eksperymentalna zwigzana ze statystyka czestosci zliczen w warstwie
detektorow PADC. Niepewno$ci wyznaczenia widma fluencji neutronow pochodzg z procedury
statystycznej symulacji MC. Laczac te zrodia niepewnosci wyznaczenia sktadowej neutronowej
rownowaznika dawki oszacowano zakres btedu od 7% (w poblizu pola wigzki protonowej) do

60% (daleko od pola wigzki).

Kalibracje detektorow BD zespot Belgijskiego Osrodka Badan Jadrowych SCK-CEN
przeprowadzit w polu 2?Cf w laboratorium SCK-CEN. (Siebert i Schuhmacher 1995).
Niepewnos¢ kalibracji i zliczania liczby pecherzykdow okreslono na 20%, niepewno$¢
pozycjonowania zarowno fantomu i detektora ustalono na maksymalnie 5%. Laczac te zrodla

catkowita niepewno$¢ oszacowano na 21%.

Detektory RPL kalibrowano dla jednostki kerma w powietrzu Kair, przy uzyciu zrodta °Co,
nastepnie przekonwertowano na dawke pochtonigta w wodzie przy uzyciu eksperymentalnie
wyznaczonych wspotczynnikow (KneZevié¢ i in. 2013). Detektory TL kalibrowano dla dawki
pochlonigtej w wodzie w fantomie PMMA (30 ¢cm x 30 cm x 15 c¢m) przy uzyciu zrodia ©Co.
Niepewnosci dla RPL i TLD wyznaczono jako pierwiastek kwadratowy sumy kwadratéw

sktadowych niepewnosci wzglednych (Stolarczyk i in. 2018; Knezevi¢ i in. 2018; 2013).

Tab. 4.7 Zestawienie uzytych w eksperymencie detektorow pasywnych i ich niepewno$¢ pomiarowa.

TLD: RPL:
Detektor: PADC PADC BD
MTS-6, MTS-7 GD-352M
Instytucja*: IFJ-PAN RBI NPI CAS UAB SCK CEN
2.9% dla dawek > 2.1% dla dawek > +20%
Niepewnosé 2 mGy 2 mGy (podrozdziat 7% - £60% +21%
ledna: 4.2% dla dawek < 2.7% dla dawek < 2.3.2, (podrozdziat (podrozdziat
wzgledna: 2 mGy 2mGy  (Ambrozové i 23.2) 2.3.2)
(Knezevic iin. 2013) (Knezevic iin. 2013) in. 2019)

* Instytut Fizyki Jadrowej Polskiej Akademii Nauk (IFJ PAN), Ruder Boskovi¢ Institute (RBI), Nuclear Physics Institute Czech
Academy of Sciences (NPI CAS), Universitat Autonoma de Barcelona (UAB), Belgium Nuclear Research Centre (SCK CEN).

4.3.7 Symulacje Monte Carlo

Celem wykonania symulacji MC byto obliczenie jednostkowych widm fluencji neutronéw @ (E)
w pozycjach detektorow PADC (UAB) wewnatrz fantomu 5-latka, ktorych znajomos¢ jest
niezbedna w procesie wyznaczenia sktadowej neutronowej rownowaznika dawki na podstawie
odczytow detektorow. Symulacje MC przeprowadzit Miguel Caballero Pacheco, cztonek grupy
EURADOS WG9 za pomocg kodu MCNPX (wersja 2.7.0) (Pelowitz 2011). Sktad pierwiastkowy
1 gestosci materiatow tkankopodobnych, z ktorych sktada si¢ fantom zaczerpnigto z raportu ICRU

nr 44 (White i in. 1989). Do obliczen zastosowano uproszczony model wigzki w postaci
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rownolegltej wiazki protonowej emitowanej z zrdédta w ksztalcie dysku o $rednicy 6 cm.
Zastosowano 25 i 26 energii protonow w zakresie od 80 do 140 MeV, odpowiednio dla BC i RS.
Zrodto znajdowato si¢ w odlegtosci 46 cm od izocentrum. Oprécz dyskryminatoréw zasiegu, nie
uwzgledniono zadnych innych elementéw pomieszczenia — ich udziat w generowaniu catkowitej
dawki neutronowej nie jest znaczacy, co potwierdzono eksperymentalnie (Mares i in. 2016).
Jednostkowe widma fluencji neutronow okreslano w sferycznych objgtosciach o srednicy 0.5 cm
w pozycjach, odpowiadajacych umiegjscowieniu detektorow PADC wewnatrz fantomu.
W symulacjach nie umieszczano detektoréw, wigc nie uwzglgedniono zakldcania przez nich pola
neutronow. Za istotny przy okreslaniu jednostkowych widm fluencji wewnatrz fantomu uznano
tylko transport neutronéw, protonow i fotonow. W symulacjach uwzgledniono reakcje

fotojadrowe, a takze procesy odrzutu lekkich jonow.
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Uzyskane w toku realizacji zatozonych celéw rozprawy wyniki badah przedstawiono w trzech
podrozdziatach: 5.1 Analiza wybranych materiatow do druku 3D pod katem zastosowania
w radioterapii protonowej, 5.2 Modyfikacja wiazki poprzez zastosowanie drukowanych
kompensatoro6w protonow i 5.3 Promieniowanie rozproszone generowane przy zastosowaniu

kompensatorow protonow.
Przedstawione w podrozdziale 5.1 wyniki badan opublikowano w czasopi$mie:

e A. Wochnik, J. Swakon, P. Olko, Water equivalence of various 3D printed materials for
proton therapy - Monte Carlo simulation, Treatment Planning modelling and validation
by measurements, ACTA PHY POL B, Vol. 51, 2020, DOI:10.5506/APhysPolB.51.409

Zostaly rowniez zaprezentowane przez autorke rozprawy w formie plakatu na konferencjach:

e 3 Jagiellonian Symposium on Fundamental and Applied Subatomic Physics, 23-
28.06.2019, Krakow, Polska (Water equivalence of various 3D printed materials for
proton therapy - Monte Carlo simulation, treatment planning modelling and validation
by measurements),

e NEUDOS-14, 25-29.04.2022, Krakéw, Polska (The impact of the calibration procedure
in proton therapy on the Stopping Power Ratio value for non tissue-equivalent 3D
printed materials)

oraz w formie prezentacji ustnej na seminarium wewngtrznym w CCB IFJ PAN: ,, Calibration in
proton radiotherapy — can DECT improve accuracy?” 19 grudnia 2019.

Analize materiatowa zrealizowano w dwoch etapach:

1) wyznaczenie metodami obliczeniowymi (symulacje Monte Carlo oraz TPS) parametru
WER dla wybranych materiatdw termoplastycznych a nastgpnie jego weryfikacje
dozymetryczna,

2) zbadanie wptywu procedury kalibracji na wyznaczane przez TPS parametry materiatow,

istotne dla obliczen rozktadu dawki.

Drugi etap analizy wykonano w ramach stazu zagranicznego w Ludwig-Maxiilians-Universitat
(LMU), w zaktadzie Fizyki Medycznej pod kierownictwem prof. dr Katii Parodi
w Monachium w terminie 7.10.2019-31-10.2019.

Wklad pracy autorki rozprawy i wspélautorow: Przedstawione w tym rozdziale wyniki
obliczen, symulacji ipomiarow autorka wykonata i opracowata samodzielnie. Pomiary
dozymetryczne wykonano na stanowisku radioterapii protonowej nowotwordw oka przy
cyklotronie AIC-144 (IFJ PAN) (opis stanowiska: podrozdziat 4.1.3) przy wspoétpracy z obstuga

stanowiska i z pomocg p. Jana Swakonia oraz na stanowisku gantry z dedykowang glowicg
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skanujacag w CCB IFJ PAN przy wspotpracy z pracownikami Pracowni Dozymetrii i Kontroli
Jakosci. Skany tomograficzne wykonata autorka zpomocag mgr. Karoliny Sobkowicz na
tomografie Siemens Somatom Definition AS, bedacego na wyposazeniu CCB IFJ PAN. Autorka
wykorzystata procedure kalibracji z zastosowaniem SECT przygotowang i stosowang w CCB IFJ]
PAN. Procedure kalibracji z zastosowaniem Dual Energy CT, dostosowang do wymagan osrodka
CCB IFJ PAN autorka przygotowata samodzielnie, korzystajac ze wsparcia mgr Kathariny Niepel

i prof. Katii Parodi podczas stazu zagranicznego.

Przedstawione podrozdziale 5.2 wyniki zostaty zaprezentowane przez autorke rozprawy w formie
plakatu lub prezentacji ustnej na konferencjach:

e ENLIGHT Annual Meeting and Training, UK-Londyn, 25-27.06.2018, ‘Patient-specific
3D printed compensators for proton pencil beam scanning of shallow situated tumours’
(plakat i prezentacja ustna dla zwyci¢zcy konkursu na najlepszy poster),

e 3D printing Technology and Innovations, Wtochy, Rzym, 25-26.03.2019, ‘3d printing
in proton radiotherapy - individualized, patient-specific compensators for shallow
situated tumours treatment’ (plakat i krotka prezentacja ustna)

e 4th Grandmaster Early-Career Workshop in Physics, Chorwacja, Split, 01.07.09.2019,
‘Proton therapy and additive technology - can they be combined?’ (prezentacja ustna)

¢ Neutron and lon Dosimetry Symposium NEUDOS-14, Polska, Krakéw, 25-29.04.2022,

“The impact of the calibration procedure in proton therapy on the Stopping Power Ratio

value for non tissue-equivalent 3D printed materials’ (plakat)

Wklad pracy autorki rozprawy i wspoélautoréw: Przedstawione w tym rozdziale wyniki badan
sg efektem wspotpracy autorki z pracownikami CCB IFJ PAN oraz Uniwersyteckim Szpitalem
Dziecigcym w Krakowie (USDK). Proces przygotowania modeli kompensatorow i procedure
wydruku autorka opracowata samodzielnie, wszystkie plany leczenia wykonali pracownicy
Pracowni Planowania Leczenia (PPL) w CCB IFJ PAN przy wspolpracy z lekarzami z USDK.
Procedure akceptacji kompensatora opracowano przy wspolpracy autorki z PPL, niezbedna
dozymetri¢ wykonali z czynnym udzialem autorki pracownicy Pracowni Dozymetrii i Kontroli
Jakosci (PDKJ) w CCB IFJ PAN. Uzyskane wyniki w formie rozktadéow dawek dla pacjentow,
wtym dawek dla narzadow krytycznych, a takze wynikow pomiarow dozymetrycznych

opracowata samodzielnie autorka.
Przedstawione podrozdziale 5.3 wyniki badan opublikowano w recenzowanym czasopi$mie:

A. Wochnik, L. Stolarczyk, I. Ambrozova, M. Davidkova, M. De Saint-Hubert, S. Domanski,
C. Domingo, Z. KneZevi¢, R. Kopeé¢, M. Kué, M. Majer, N. Mojzeszek, V. Mares, I Martinez-
Rovira, M. A. Caballero-Pacheco, E. Pyszka, J. Swakon, S. Trinkl, M. Tisi, R. Harrison and
P. Olko, Out-of-field doses for scanning proton radiotherapy of shallowly located paediatric
tumours —a comparison of range shifter and 3D printed compensator, Phys. Med. Biol, 2020,
DOI:10.1088/1361-6560/abch1f
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Zostaty réwniez zaprezentowane przez autorke rozprawy w formie prezentacji ustnej na

konferencjach i spotkaniach:

e EURADOS - Krakow meeting and measurements, Krakéw, Polska, 20-22.09.2018,
‘Comparison of neutron doses from 3D printed bolus and range shifter in PBS PT’,

e EURADOS Annual Meeting 2019, £6dz, Polska, 12.02.2019, ‘EURADOS experiment.
Secondary radiation doses in spot scanning proton radiotherapy’,

e EURADOS WG9 experimental campaign 2019, Maastricht, Holandia, 04.10.2019,
‘EURADOS experiment. Secondary radiation doses in spot scanning proton
radiotherapy — RS/compensator comparison’, prezentacja ustna (online);

EURADOS Annual Meeting 2020, Florencja, Wtochy, 27-30.01.2020, ‘RS/BC comparison paper
— current status 'Za t¢ cz¢$¢ badan i catos¢ prac zwigzanych z przeprowadzonym eksperymentem
autorka rozprawy otrzymata nagrode EURADOS YOUNG SCIENTIST AWARD 2021,

w ramach ktorej mogta zaprezentowa¢ wyniki w formie prezentacji ustnej na konferencji

EURADOS Annual Meeting 2022 w Belgradzie (Serbia) dnia 22.06.2022 (online).

Wklad pracy autorki rozprawy i wspotautoréw: Przedstawione w tym rozdziale wyniki badan
sg efektem wspotpracy autorki z miedzynarodowa grupg EURADOS Working Group 9. Wspolnie
przeprowadzono kampani¢ pomiarowg we wrzesniu 2018 roku w CCB IFJ PAN. Uczestnicy
eksperymentu przywiezli swoje detektory, ktorymi mierzone byty dawki wewnatrz fantomow
dziecigcych oraz w ich otoczeniu. Do zadan autorki rozprawy nalezato koordynowanie prac
zwigzanych zaré6wno z organizacja i przeprowadzeniem eksperymentu, przygotowanie
kompensatorow i zebranie uzyskanych wynikéw od wszystkich wspdtautoréw, a nastepnie ich
analiza i przygotowanie publikacji. Odczyty dawek zarejestrowanych przez detektory
wykonywali wspotautorzy publikacji w swoich osrodkach naukowych. Symulacje Monte Carlo

wykonat Miguel Caballero-Pacheco.
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5.1 Analiza wybranych materialow do druku 3D pod katem zastosowania

w radioterapii protonowej

5.1.1 Parametr WER wybranych materiatlow termoplastycznych

Wyznaczony poprzez symulacje MC, obliczenia w TPS oraz pomiary parametr WER dla
analizowanych plytek, wykonanych z materiatow termoplastycznych oraz wzgledne réznice

pomiedzy zmierzonymi, a obliczonymi warto$ciami przedstawiono w Tab. 5.1.

Tab. 5.1 Zmierzone i obliczone (TPS i MC)WER dla materiatéw termoplastycznych PLA, PET-G i ABS. Niepewnosci
oszacowano jako jedno odchylenie standardowe - 0.3-0.7% dla pomiardéw, 2.5% dla obliczen w TPS i 0.5% dla
symulacji MC.

gestosé grubos¢  gestosé WER _ ledna réznica [%
material teoretyczna, plytki ~ zmierzona, _(WER znormalizowany do pr) wzgledna roznica [%o]
p [g/lem?] [mm] pr [glcm®] pomiar TPS MC TPS/pomiar MC/pomiar
5 1.168(12) 1133 1132 1103 011 5 61

(0.970) (0.969) (0.945)

1166 1.131 1.143

PLA 1.25 10 1.2121(43) 3.02 1.98

(0.962) (0.933) (0.943)

1176  1.126 1.159

20 1.2279(38) 4.26 1.44

(0.958) (0.917) (0.944)

1.156  1.108 1.190

5 1.2080(46) 4.21 -2.94

(0.957) (0.917) (0.986)

1175 1.113 1.205

PET-G 127 10 1.2207(26) 5.28 -2.63

(0.962) (0.911) (0.988)

1181 1.104 1.216

20 1.2308(23) 6.46 -2.98

(0.959) (0.897) (0.988)

1.001 1.012 1.012

5 1.0035(68) -1.12 -1.15

(0.997) (1.009) (1.009)

1.020 1.013 1.020

ABS 1.05 10 1.0130(47) 0.69 0.02

(1.007) (1.000) (1.007)

1.020 1.011 1.022

20 1.0174(26) 0.82 -0.21

(1.002) (0.994) (1.005)

Wartosci WER podano zaréwno dla ggstosci teoretycznej materialow, czyli gestosci podanej
przez producenta, jak i dla ggstoSci zmierzonej, tj. wyznaczonej na podstawie pomiarow
geometrycznych imas plytek. Znormalizowanie wynikow do gestosci rzeczywistej ptytek
pozwolito oceni¢, czy WER jest wielkoscig stata dla danego materiatu, niezaleznie od grubos$ci
probki. Wzgledne odchylenie standardowe zmierzonych wartosci WER znormalizowanych do
gestosci rzeczywistej wynosi od 0.3% do 0.7% i jest porownywalne z niepewnoscig pomiarowa,
uwzgledniajacg takze niepewnos$¢ pozycjonowania fantomu i komory Markusa. Wptyw na te
niepewno$¢ ma grubo$¢ badanej ptytki — im grubsza, tym szerszy jest odcinek dystalny krzywej
Bragga. Wraz ze wzrostem grubos$ci plytek zwigksza si¢ rowniez $rednia gesto$¢ probki dla

wszystkich materiatow.
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Uzyskane metodami obliczeniowymi wartosci WER dla poszczegdlnych materiatow porownano
z wynikami pomiaréw, wyznaczajac wzgledna réznice pomigdzy nimi. Wartosci wyliczone w
TPS byly zgodne z wartosciami zmierzonymi na poziomie +3% dla materiatbw PLA i ABS
(z wyjatkiem ptytki PLA o grubosci 2 cm — wyniki réznity si¢ miedzy soba o 4.3%) oraz +6% dla
materiatu  PET-G. Poroéwnanie wynikoéw otrzymanych z symulacji MC z warto$ciami

zmierzonymi wykazato zgodno$¢ na poziomie +£3% dla wszystkich badanych materiatow.
5.1.2 Parametr SPR wybranych materialow termoplastycznych

W Tab. 5.2 przedstawiono parametr SPR, wyznaczony przy zastosowaniu dwoch algorytmow
kalibracji - stosowanej klinicznie stechiometrycznej krzywej kalibracji, zaimplementowanej

w TPS oraz algorytmie, opartym na skanach tomograficznych DECT-.

Tab. 5.2 Zmierzone i obliczone SPR dla materialow termoplastycznych PLA, PET-G i ABS. Niepewnosci oszacowano
na podstawie niepewnosci detektora Giraffe oraz jako odchylenie standardowe - 0.3-0.7% dla pomiarow, 2.5% dla
kalibracji SECT i 2.5-3.0% dla kalibracji DECT.

Srednica dyszy grubosé SPR wzgledna réznica [%]
material drukujacej wkladki ; ; ; ;
[mm] [mm] pomiar g?zl'cb;acja Eaé'cb$cja SECT/pomiar DECT/pomiar
PLA 0.4 1.1680(40) 1.101(28) 1.200(36) 5.74 -2.74
0.8 1.1840(40) 1.111(28) 1.186(32) 6.17 -0.17
PET-G 0.4 50 1.1600(40) 1.084(27) 1.199(34) 6.55 -3.36
0.8 1.2060(40) 1.101(28) 1.200(51) 8.71 0.50
ABS 0.4 0.9780(40) 0.980(25) 1.000(24) -0.20 -2.25
0.8 1.0160(40) 1.000(25) 1.034(22) 1.57 -1.77

Uzyskane metodami obliczeniowymi warto§ci WER dla poszczeg6lnych materiatdéw poréwnano
z wynikami pomiardéw, wyznaczajac wzgledna réznicg pomiedzy nimi. Warto$ci wyliczone na
podstawie kalibracji SECT byly zanizone wzgledem pomiaréw dla wszystkich wkiadek
z wylaczeniem ABS 0.4. Poréwnanie wykazalo zgodno$¢ z warto$ciami zmierzonymi na
poziomie +5.7-8.7% dla materiatéw PLA i PET-G oraz =1.6% dla materialu ABS. Porownanie
wynikéw wyliczonych na podstawie algorytmu kalibracyjnego DECT 2z warto$ciami

zmierzonymi wykazato zgodnos$¢ na poziomie £3.4% dla wszystkich badanych wktadow.

5.2 Modyfikacja wiazki poprzez zastosowanie drukowanych kompensatoréw
protonow

5.2.1 Wiasciwosci fizyczne wydrukowanych kompensatorow

Kompensatory wydrukowano dla trzech sposrod szeSciu przypadkoéw. Dla pozostatych trzech

wykonano jedynie plany leczenia z zastosowaniem kompensatora wyrysowanego w TPS.

Wydrukowane kompensatory oceniono zgodnie z procedurg opisang w rozdziale 4.2.3. Rezultaty

ewaluacji przedstawiono w Tab. 5.3.
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Tab. 5.3 Wiasciwosci fizyczne, $rednie HU oraz SD HU wydrukowanych kompensatorow

przypadek 1 przypadek2 przypadek3 przypadek4 przypadek5 przypadek 6

Szacowana
objetosé [cm?] 960 870 580 - -
masa [g] - 1150 1050 700 - -
Srednie HU - 155.6 1435 136.5 - -
SD HU - -40.4 -82.1 -65.3 - -
niepewnos¢ ) ) 0 ) 0 ) 0 ) )
RSP [%)] 1.89% 2.63% 3.46%

- zaakceptowane zaakceptowane zaakceptowane - -

5.2.2 Wilasciwosci dozymetryczne wydrukowanych kompensatorow
Parametr WER wybranego materiatu

Uzyskane w wyniku pomiardw dozymetrycznych z zastosowaniem detektora Giraffe
(podrozdziat 2.2.4) warto$ci WER materiatu wybranego do wydruku kompensatoréw oraz wyniki
usrednione po energii i grubosci przedstawiono w Tab. 5.4. Wartos¢ WER wyznaczano jako
grubos¢ ekwiwalentu wody WET wedlug réwnania 1.8 (patrz podrozdziat 1.2), podzielong przez

grubo$¢ mierzonej kostki.

Tab. 5.4 Wartosci WER dla materiatu PLA zmierzone z zastosowaniem detektora Giraffe.

energia protonéw [MeV]

rubos¢ , .
kostﬁi mm] 200 170 150 130 $rednia
60 1183  1.186  1.184 1.193 1.186
50 1182  1.186 1.18 1.192 1.185
40 1188 1188  1.176 1.191 1.186
20 1194 1184 1.174 1.184 1.184
10 1188 1168  1.178 1.168 1.176
$rednia 1.187 1183  1.178 1.186  1.183(15)

Na podstawie przeprowadzonych pomiarow wyznaczono usredniong wartos¢ WER materiatu
PLA jako 1.183. Niepewno$¢ tej wartosci ustalono jako podwoéjne odchylenie standardowe
(poziom ufnosci 95%) i wynosi 0.015 (1.2%). Wyniki wykazaty w badanym zakresie
niezalezno$¢ uzyskanej wartosci WER od energii wigzki protonowej, a takze od grubos$ci
materiatu. Potwierdzito t0 zalozenie, ze wydrukowane probki byly jednorodne i wykluczyto

hipotezg, ze wnetrze probki i jej Scianki charakteryzuja si¢ innymi wtasciwoSciami.
Parametry wigzki po przejsciu przez dyskryminatory zasiggu
Wymiary poprzeczne otowkowej wigzki protonowej

Wymiary poprzeczne otéwkowej wiazki protonowej wyznaczono dla dwoch konfiguracji

(z zastosowaniem RS i BC) oraz dla siedmiu energii wigzki protonowej (80, 100, 120, 1501 170
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MeV) (podrozdziat 4.2.4). Dla kazdej energii wygenerowano profil intensywno$ci dawki
w kierunku prostopadtym do osi wigzki w poblizu piku Bragga. Wymiar poprzeczny wyznaczano
jako szerokos¢ potowkowa uzyskanego profilu (FWHM). Wyznaczenie takiego profilu w TPS
obarczone jest niepewnos$cia, zwigzang z niepewnoscig okreslenia dawki w punkcie w TPS
i wynosi 2% dla planéw homogenicznych (,,Eclipse Proton Algorithms Reference Guide” 2020).
Wyznaczone w TPS wartosci dla poszczegdlnych energii protonow przedstawiono na Rys. 5.1.
Wymiar poprzeczny plamki protonowej (FWHM) w izocentrum ro$nie wraz ze zmniejszaniem

energii protonow i osigga warto$¢ 3.5 cm dla RS i 1.5 cm dla BC.

4.0
v N S R e RS
Y ) E S A— SRS S —
e T A N —
2.0 ------------------- e ------------------ @y D it S

wymiar poptzeczny FWHM [em]

| 1 S —— .................. IR ...................................... .........

05 | S e eeeeeennenennd IS SO S

0.0

70 90 110 130 150 170 190
energia wigzki protonowej [MeV)

Rys. 5.1 Wymiar poprzeczny otowkowej wiazki protonowej (FWHM) wyznaczony w TPS w izocentrum w fantomie
RW?3 (patrz podrozdziat 2.4.2) dla roznych energii wigzek oraz dwdch typdéw dyskryminatorow zasiegu - RS i BC.
Niepewnos¢ wyznaczenia FWHM wynosi 2% (dla planéw homogenicznych) (,,Eclipse Proton Algorithms Reference
Guide” 2020).

Polcienie boczne (penumbry)

Poltcienie boczne wyznaczono dla dwoch rodzajow dyskryminatoréw zasiegu RS 1 BC. W tym
celu okreslono strukture tarczowg o wymiarach 5x5x5 cm?® wewnatrz fantomu RW3 i uzyskujac
dane z odpowiednich planéw leczenia (patrz podrozdziat 4.2.4) wyznaczono poélcienie na kilku
glebokosciach wrysowanego sze$cianu. Ponownie uzyskanie wartoséci liczbowych wymagato
wyznaczenia profilow intensywnosci dawki w kierunku prostopadtym do osi wigzki, co
obarczone jest niepewnoscig 2% (,,Eclipse Proton Algorithms Reference Guide” 2020). Uzyskane
wyniki przedstawiono na Rys. 5.2. Wykres przedstawia poétcienie boczne — zastosowanie BC
pozwolito na zmniejszenie ich szerokosci, a tym samym szybszy spadek dawki w kierunku

poprzecznym do osi wigzki w porownaniu do RS.
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Rys. 5.2 Poélcienie boczne wyznaczone na réznych glebokosciach wewnatrz fantomu RW3 dla dwoch typow
dyskryminatorow zasiegu - RS i BC. Niepewno$¢ wyznaczenia poélcieni bocznych wynosi 2% (,,Eclipse Proton
Algorithms Reference Guide” 2020)

5.2.3 Analiza porownawcza planow leczenia
Pokrycie struktury tarczowej PTV

Jako pierwszy parametr przygotowanych planow leczenia oceniono pokrycie dawka, przepisang
przez lekarza, objetosci struktur tarczowych PTV. Dla kazdego przypadku okre§lono objetosé
obszaru PTV pokrytego izodoza 95% (V95) dawki przepisanej. Wyniki przedstawiono w Tab.
5.5.

Tab. 5.5 Pokrycie struktury tarczowej PTV izodozg 95% dla kazdego analizowanego przypadku i dwoch typow
dyskryminatorow -BC i RS.

przypadek 1 przypadek 2 przypadek3 przypadek4 przypadek5 przypadek 6

V95 [%] BC RS BC RS BC RS BC RS BC RS BC RS
PTV1 100 99.9 100 99.6 99.9 99.6 99.3 99.9 99.1 995 100 99.6
PTV2 100 99.9 100 100 100 100 97.7 99.8 100 99.1
PTV3 100 99.9

Dla kazdej z wyznaczonych struktur PTV uzyskano pokrycie izodoza 95% na poziomie powyzej

99%, co jest prawidlowym i akceptowalnym wynikiem.
Rozkiad dawki i histogramy dawka-objetos¢

Zgodnie z procedura, uzyskane dla wszystkich planéw leczenia rozktady dawki zostaly
zaakceptowane przez lekarzy. Nie zaobserwowano obszarow o zbyt wysokiej dawce, uzyskano
najnizsze mozliwe dawki dla narzadow krytycznych. Zastosowanie BC spowodowalo

zmniejszenie obj¢tosci napromienionych niskimi dawkami i poprawilo dopasowanie ksztaltu
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izodoz do leczonej struktury, ponadto, we wszystkich przypadkach zaobserwowano zmniejszenie
ekspozycji narzadow krytycznych. Na Rys. 5.3 przedstawiono przyktadowy rozktad dawki dla
jednego z analizowanych przypadkéw (przypadek 2). Na Rys. 5.4 przedstawiono histogramy
dawka-objetos¢ (DVH) dla struktur tarczowych PTV1 i PTV2, ana Rys. 5.5, Rys. 5.6 i Rys. 5.7
dla wybranych narzadow krytycznych.

BC, 2 fields RS, 4 fields

Rys. 5.3 Przyktadowe poréwnanie rozktadéw dawek (przypadek 2). Obszary zaznaczone jako ,,zaoszczgdzone” mozna
byto uzyskac¢ dzieki zastosowaniu kompensatora BC, zmniejszajacego polcienie.

Dawki dla narzgdow krytycznych OAR

Dawki dla narzadow krytycznych OAR, obliczone dla wszystkich przypadkéow i planow
z wykorzystaniem RS i BC przedstawiono w Tab. 5.6.
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Rys. 5.4 Histogramy DVH dla struktur tarczowych PTV1 i PTV2 (przypadek 2)

88



Wyniki badan

0 rdzen kregowy przysadka mozgowa

| N N - 100 A — -

|1

Y M -RS

117
|
]
ms )
(T2}

| -]
-1

B A -BC 80

Lb

M

I

&0

=a)
(=]

-

40 : N

.
[=3

|7

il

Objetosc OAR [%]
L~
Objetosc OAR [%)]

(a2
=]

20 o <a]

[~ [rm|

T " [n

e — - “'—-_1__

0 5 10 0 25 30 35 0 5 10 15 20 25 30 35
Bawka [Gzy] Dawka [Gy]

soczewka prawa soczewka lewa
100

N\ - T T T 1 100 I .

1,
N H -RS H -RS

| 3wl

[T 1]
L1 1 1

=]
/_,/'
//
'
ma]
(]
s

A -BC

2

e

o
[=]
1"
|1
[~

| ot

.
[=3
L
-
=)

]

Objetosc OAR [%)]
L
Objetos¢ OAR [%)]

)
=]
[~
]
4
_||
[ ]
[=]

10 12 14 0 5 10 25 30

6 15 0
Dawka [Gyﬁ Dawka fGy]
Rys. 5.5 Histogramy DVH dla narzadow krytycznych: rdzen kregowy, przysadka mézgowa i soczewki (przypadek 2).
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Rys. 5.6 Histogramy DVH dla narzadoéw krytycznych: slimaki (ucho wewngtrzne), pien mozgu i skrzyzowanie nerwow wzrokowych (przypadek 2).
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Tab. 5.6 Dawki dla narzadéw krytycznych, obliczone dla wszystkich przypadkéw i plandw leczenia z zastosowaniem dwoch rodzajow dyskryminatoréw BC i RS, z uwzglednieniem dawek tolerancji przedstawionych
w Tab. 4.3. Warto$ci przekraczajace ustalone zalecenia - czerwony Kolor. Pogrubiona czcionka - inna dawka graniczna; zysk z zastosowania kompensatora - przyciemnione tto. Niepewno$¢ wyznaczenia w TPS
dawki wynosi 3% dla planéw nichomogenicznych (,,Eclipse Proton Algorithms Reference Guide” 2020).

zalecenia dla OAR przypadek 1 przypadek 2 przypadek 3 przypadek 4 przypadek 5 przypadek 6

OAR D2 | Dmax | Dwmean BC RS BC RS BC RS BC RS BC RS BC RS

pien mézgu 55 54 (przypadek 3) - -| 3186 36.23| 49.10 51.20| 3489 3422 11.94 2881 - -

rdzef kregowy 45 45 (przypadek 3) - -| 2466 3343| 1200 2520 207 1354 519 2233 - -

skrzyzowanic nerwow 54 010 010 4950 5087| 5021 52.83| 254 1050| 39.37 43.72| 2534 066
wzrokowych

nerw wzrokowy lewy 54 27.59 4277 - - 49.34  49.65( 24.00 44.77 - - 1.918 2.14

nerw wzrokowy prawy 54 0.15 7.50 - - 4990 51.61 2.76  18.40 - - 49.50 48.64

przysadka mézgowa 45 - -| 47.70 49.56 51.70  52.60 3.43 9.98| 30.30 39.67 1.132 1.14

oko lewe 50 50 (przypadek 1) 49.70 52.00( 49.73  49.96 4173 3355 19.75 38.82| 49.85 49.79( 0.315 2.06

oko prawe 50 50 (przypadek 1) 590 1290| 29.64  32.05 48.85 50.51 0.33 523 0.39 9.36| 49.935 50.72

soczewka lewa 6 (14) - -| 40.90 41.20 5.90 9.90 0.70 11.60] 1390 41.01 0.2 15.4

soczewka prawa 6 (14) 1.70 6.40 6.50 15.40 13.80 42.60 0.10 0.80 0.10 2.90 49.8 154

kanalik tzowy prawy 10 (volume min) 9.90 27.80| 44.60 48.60 - - - - - - 15.4 38.05

slinianka przyuszna lewa 30 - - - - - - - - - - 0.050 0.018

$linianka przyuszna prawa 30 - - - - - - - - - - 0.050 0.167

gruczol Izowy lewy 36| 27.20 39.20 - - 016  1.22| 014 865 - - - -

gruczot Izowy prawy 36 0.05 0.78 0.57 1.29 9.82 18.14 - -] 0.004 0.26 - -

$limak lewy 30 0.05 0.05| 16.09 18.03 1.91 2.87 - -| 15.36 29.97 - -

slimak prawy 30 0.05 0.05 4.63 1.72 16.21  22.29 0.10 0.45 0.10 0.45 - -
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Indeks konformalnosci planow

Indeks konformalnos$ci (patrz réwnanie 2.3), obliczony dla kazdego przygotowanego planu

leczenia, przedstawiono w Tab. 5.7.

Tab. 5.7 Indeks konformalnos$ci planu, obliczony dla kazdego analizowanego przypadku.

przypadek 1 przypadek 2 przypadek 3 przypadek 4 przypadek 5  przypadek 6

BC RS BC RS BC RS BC RS BC RS BC RS
PTV1 0.73 0.66 09 083 0864 075 085 0.83 0.84 0.78 0.75 0.7
PTV2 0.63 062 0825 061 0.7 0.65 0.8 0.58 0.7 0.66

PTV3 0.78 0.65

Dla wszystkich przypadkow i analizowanych struktur PTV, indeks CI jest blizszy wartosci 1 dla

planéw z zastosowaniem BC niz RS w funkcji dyskryminatora zasiegu.

5.3 Promieniowanie rozproszone generowane przy zastosowaniu kompensatorow
protonéw

Wszystkie wyniki przedstawiono w jednostkach pGy lub uSv i znormalizowano do dawki

dostarczonej do izocentrum. W celu zachowania przejrzystosci nie umieszczono na wykresach

stupkow niepewnosci.
5.3.1 Sktadowa neutronowa przestrzennego rownowaznika dawki H*(10)

Pomiary sktadowej neutronowej przestrzennego réwnowaznika dawki H*(10) w otoczeniu
fantomu wykonano wewnatrz pomieszczenia terapeutycznego. W Tab. 5.8 przedstawiono wyniki
jako $rednie wartoSci przestrzennego réwnowaznika dawki znormalizowane do dawki
w izocentrum H*(10)/Dr [uSv/Gy] zmierzone dla kazdego pola i typu fantomu w kazdej pozycji

w pokoju, a takze stosunku tych warto$ci w celu poréwnania wynikow dla dyskryminatorow.

Tab. 5.8 Srednie wartoéci sktadowej neutronowej przestrzennego réwnowaznika dawki znormalizowane do dawki
w izocentrum H*(10)/Dr [uSv/Gy] zmierzone dla kazdego pola i typu fantomu w kazdej pozycji w pokoju oraz stosunki
tych wartosci pomiedzy RS a BC. Niepewnosci pomiaréw oblicza si¢ jako niepewno$¢ wartosci $redniej przy
wykorzystaniu niepewnosci catkowitych dla poszczegolnych licznikow z Tab. 4.6.

Srednia warto$é H*(10)/Dr [uSv/Gy] (H*(10)/Ds stosunek pomiedzy RS i BC)
Kat .
Typ - Rodzaj
fantomu usta\{VIenLa dyskryminatora A B ¢ D E
glowicy [°]
RS | 1.52 1.64 1.22 0.59 0.86
10y 0 1.20 1.08 1.22 1.20 1.05
BC | 127 1.52 1.00 0.49 0.83
RS | 1.63 1.32 1.47 0.57 1.19
10y 90 1.32 1.69 1.26 1.52 111
BC | 1.23 0.78 1.17 0.37 1.08
RS | 1.46 1.77 1.19 0.63 0.93
5y 0 1.46 1.08 1.07 112 1.04
BC | 1.00 1.63 111 0.56 0.9
RS - 1.49 1.08 0.65 1.39
5y 90 1.69 1.21 1.46 1.08
BC | 1.38 0.88 0.89 0.45 1.29
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Najwyzsza dawke (1.77 uSv/Gy) zarejestrowano na pozycji B dla fantomu 5-latka, z katem
ustawienia gtowicy 0° i dyskryminatorem RS. Najnizsza dawke (0.37 pSv/Gy) zarejestrowano na
pozycji D dla fantomu 5-latka, z katem ustawienia gtowicy 90° i dyskryminatorem BC.

Podczas wszystkich pomiaréw najnizsze dawki rejestrowano na pozycji D, natomiast najwyzsze
dawki notowano na pozycjach A i B odpowiednio dla ustawienia gtowicy 90° i 0°. W wigkszosci
pozycji dawki uzyskane dla napromieniania z zastosowaniem RS sg systematycznie wyzsze niz
dla BC 0 20-30%. Ponadto, wyzsze stosunki zaobserwowano dla napromieniania z ustawieniem
glowicy pod katem 90° wzgledem kata 0°, zwtaszcza w pozycjach B (1.69 vs. 1.08 dla fantomow
5-latka i 10-latka) i D (1.46 vs. 1.12 i 1.52 vs. 1.20 dla fantomoéw 5S-latka i 10-latka).

5.3.2 Dawki od promieniowania rozproszonego dla narzadéw zlokalizowanych poza

polem terapeutycznym

Dawki pochodzace od promieniowania rozproszonego Dp mierzono za pomoca detektoréw RPL,
ze wzgledu na ich pomijalng czutosé na neutrony. Srednie dawki dla narzadéw zlokalizowanych
poza polem promieniowania znormalizowane do dawki przepisanej w izocentrum Dg/ Dt (100
Gy) oraz stosunki dawek RS/BC dla obu fantoméw przedstawiono na Rys. 5.8. Wartosci liczbowe
wraz z niepewnosciami przedstawiono w Tab. 5.9 i Tab. 5.10. Podane $rednie dawki oznaczaja
srednig arytmetyczng dawek ze wszystkich detektorow umieszczonych w objetosci danego
narzadu. W wickszoéci przypadkow zaobserwowano wyzsze dawki narzadowe przy
zastosowaniu dyskryminatora RS w poréwnaniu do BC, zwtaszcza w przypadku piersi i phuc.
Odwrotng sytuacje zaobserwowano jedynie w przypadku cze$ci narzadow potozonych
w znacznej odleglosci od izocentrum, tj. dla pecherza i prostaty (fantom 5-latka). Dla prawie
wszystkich narzagdow stosunki RS/BC sg wyzsze niz 1, uzyskujac najwieksza wartos¢ dla piersi

dla obu fantomoéw.
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Rys. 5.8 Srednie dawki promieniowania rozproszonego dla narzadéow krytycznych znormalizowane do dawki
w izocentrum Dp/ Dt (100 Gy) oraz stosunki dawek RS/BC dla fantomu 5-latka (u gory) i 10-latka (na dole) po
napromienianiu z zastosowaniem dyskryminatorow RS i BC. Warto$ci liczbowe $rednich dawek przedstawiono w Tab.
5.9 i Tab. 5.10. Niepewnosci wyznacza si¢ jako niepewno$¢ wartosci sredniej z wynikow dla poszczegdlnych
detektorow korzystajac z niepewnos$ci pomiarowych zestawionych w Tab. 4.7.
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Tab. 5.9 Srednie dawki promieniowania rozproszonego dla narzadéw krytycznych znormalizowane do dawki
w izocentrum Dp/ Dt (100 Gy) wraz z niepewnoScig statystyczng (odchylenie standardowe, SD) dla detektorow RPL

dla fantomu 5-latka po napromienianiu z uzyciem RS i BC.

Fantom 5 lat RPL: RS RPL: BC
Narzad| De/ Dt [nGy/Gy] SD [uGy/Gy] SD[%]| De/Dr[uGy/Gy] SD [pGy/Gy]  SD [%]
Mozg 19300 45000 233% 9830 25000 252%
Prawe oko 9592 2200
Tarczyca 1570 538 34% 705 123 17%
Pluca 126 106 83% 38 69 184%
Piersi 220 113 51% 17.6 5.7 32%
Watroba 9.7 8.5 88% 4.19 0.79 19%
Zotadek 14.1 9.6 68% 5.0 1.0 21%
Jelita 4.8 3.7 78% 3.28 0.84 26%
Pecherz moczowy 1.97 0.08 4% 2.52 0.20 8%
Prostata 1.9 2.1
Tab. 5.10 Srednie dawki od promieniowania rozproszonego dla narzadéw krytycznych znormalizowane do dawki
w izocentrum Dp/ Dt (100 Gy) wraz z niepewnoScig statystyczng (odchylenie standardowe, SD) dla detektoréw RPL
dla fantomu 10-latka po napromienianiu z uzyciem RS i BC.
Fantom 10 lat RPL: RS RPL: BC
Narzad Dr/ DT [uGy/Gy] SD [uGy/Gy] SD[%]| De/ Dt [nGy/Gy] SD [uGy/Gy] SD [%]
Moézg 1420 1590 112% 295 319 108%
Prawe oko 2290 630
Tarczyca 907 411 45% 460 269 58%
Ptuca 52 39 75% 12 25 210%
Piersi 95 36 37% 7.2 1.8 25%
Watroba 4.2 3.0 2% 2.15 0.77 36%
Zotadek 5.8 4.8 84% 2.29 0.62 27%
Jelita 1.35 0.15 11% 1.15 0.26 22%
Pecherz moczowy 1.073 0.060 6% 0.874 0.053 6%
Prostata 1.0 0.84

Dawki od promieniowania rozproszonego znormalizowane do dawki w izocentrum Dy/Dr
w funkcji odlegltosci od izocentrum dla obu fantomoéw przedstawiono na Rys. 5.9. Wykresy
pokazuja, ze niezaleznie od odlegtosci od izocentrum, zmierzone dawki sa nizsze dla BC niz dla
RS. W przypadku obu rodzajow dyskryminatorow zaobserwowano trend, przedstawiajacy
zmniejszenie dawek o prawie 5 rzedow wielkosci, porownujac od pozycji bliskich izocentrum dla
ok. 6-7 cm (~5E+05 pGy/Gy) do dalekich dla ok. 50 cm (~2-3 uGy/Gy). W fantomach 5 i 10 lat

maksymalne stosunki RS/BC wystepowaly w roznych odleglosciach od izocentrum ze wzgledu

na inne rozmiary fantoméow.
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Rys. 5.9 Dawki od rozproszonego promieniowania fotonowego znormalizowane do dawki w izocentrum Dy/Dr oraz
stosunki dawek RS/BC mierzone detektorami RPL w funkcji odlegtosci od izocentrum dla fantomu 5 lat (u gory) i 10
lat (na dole). Niepewnosci pomiarow detektorami RPL znajduja si¢ w Tab. 4.7.

5.3.3 Dawki od rozproszonego promieniowania neutronowego dla narzadow

zlokalizowanych poza polem promieniowania

Sktadowg neutronowg rownowaznika dawki wewnatrz fantomu H mierzono za pomocg
detektorow pecherzykowych, zestawu detektoréw termoluminescencyjnych MTS-6 i MTS-7

i dwoch rodzajow detektoréw sladowych PADC.
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Na Rys. 5.10 zaprezentowano wyniki pomiaréw dla BD oraz PADC (UAB) i fantomu 5-latka,
jako sktadowsg neutronowa rownowaznika dawki znormalizowang do dawki w izocentrum H/Dr
oraz stosunki dawek RS/BC w okre§lonych punktach i odlegtos$ciach. Liczbowe wartosci dawek
przedstawiono w Tab. 5.11. Do tych pomiaréw uzyto dodatkowych wkladek, umozliwiajacych
umocowanie detektorow wewnatrz fantomu (Rys. 4.14). Numer pozycji na wykresie odpowiada
numerowi zastgpionej warstwy w fantomie, a litery F, B, R, L i M wskazuja pozycj¢ detektora
w wktadce i oznaczajg odpowiednio: przdd, tyt, prawo, lewo i $rodek. Poza dwoma — 15FR dla
PADC oraz 17FM dla BD — we wszystkich pozostatych pozycjach zaobserwowano wyzsze dawki
dla RS w poréwnaniu z BC. Najwyzsze stosunki dawek RS/BC uzyskano w odleglosci od 20 do
30 c¢cm od izocentrum dla obu typoéw detektorow (odpowiednio 10.2 i 2.6 dla PADC i BD). Dla
trzech pozycji zlokalizowanych najdalej od izocentrum przy zastosowaniu dyskryminatora BC

zaabsorbowane przez detektory PADC dawki byly ponizej granicy wykrywalnosci.

mED: RS

%[10.20] : 10
X EEED?:C(UAB): RS
DPADC (UAB): BC
F ’ OBD: stosunek RS/BC
XKPADC (UAB): stosunek RS/BC
- - O - )C 2 07 °
o[ 1.23] x[1.14] .-| 102 -

— e 1
» X[0.89] o|0.78
1.E+02
. 01
gL E+01
1.5+00 1 | 0.01

13.0 19.2 20.9 21.7 24.3 24.4 26.0 292 32.5 35.1 49.2
(8FM) (11FM) (11BR) (11BL) (13FM) (13LR) (I3LL) (15FR) (I15BL) (17FM) (23LR)

1.E+03

Skladowa neutronowa réwnowazmka dawki znormalizowana do
dawki w 1zocentrum H”D;— [M3v/Gy]

Odlegloic od izocentrum [cm] (pozycja detektora)

Rys. 5.10 Sktadowa neutronowa rownowaznika dawki znormalizowana do dawki w izocentrum H/Dt (wykres
stupkowy) oraz stosunki dawek RS/BC (punkty z warto$ciami liczbowymi) W poszczegdlnych pozycjach
i odlegtosciach od izocentrum mierzona za pomoca detektorow BD i PADC (UAB) z uzyciem dyskryminatorow RS
i BC w fantomie 5-latka. Doktadne wartosci dawek przedstawiono w Tab. 5.11. Niepewno$ci pomiardw tymi
detektorami znajduja si¢ w Tab. 4.6.
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Tab. 5.11 Sktadowa neutronowa rownowaznika dawki znormalizowana do dawki, H/Dt oraz stosunki dawek RS/BC
W poszczegdlnych pozycjach i odleglosciach od izocentrum mierzona za pomocg detektorow BD i PADC (UAB)
z uzyciem dyskryminatoréw RS i BC w fantomie 5-latka.

Fantom 5 lat BD RS BD BC PADC (UAB) RS PADC (UAB) BC

Odleglos¢ od

izocentrum H/Dr unc H/Dr unc H/Dr unc unc H/Dr unc unc
[cm] (pozycja | [uSv/Gy] [uSV/Gy] | [uSV/Gy] [uSv/Gy] | [uSV/Gy] [uSv/Gy] [%] | [uSV/Gy] [uSv/Gy] [%]
detektora)

13.0 (8FM) 195 41 133 29 280 17 6% 226 16 7%
19.2 (11FM) 71 15 42 8.8 193 14 7% 83 10 12%
20.9 (11BR) 57 12 46 9.7 107 11 10% 47.6 8.1 17%
21.7 (11BL) 65.9 9.2 14% 57.9 8.1 14%
24.3 (13FM) 435 9.1 26.9 5.7 103 11 11% 10.1 5.0 49%
24.4 (13LB) 37.3 7.8 36.5 1.7 26.4 6.9 26% 12.8 4.7 37%
26.0 (13LL) 51 11 255 5.4 75.1 6.8 9% 10.7 45 42%
29.2 (15FR) 31.9 6.7 12.3 26 28.9 72 25% 326 6.5 20%
32.5 (15BL) 26.9 70 26% 6.5 3.9 60%
35.1 (17FM) 13.2 2.8 16.9 3.6 23.9 6.9 29% 226 16 7%
49.2 (23LR) 7.5 1.6 7.5 1.6 24.3 7.0 29%

Wyniki pomiaréw z uzyciem detektorow TLD dla fantomu 5-latka przedstawiono jako gamma-
ekwiwalentng dawke¢ neutronowa (patrz podrozdziat 1.2) znormalizowana do dawki
w izocentrum, Dn/Dr (Rys. 5.11). Wartosci obliczono jako réznice netto pomigdzy odczytami
dawek z detektorow MTS-6 i MTS-7. Roznica ta rosnie z fluencjg neutronow termicznych na
pozycjach detektorow, ze wzgledu na dominujaca w przekazie energii reakcje Li-6(n, H-3) He-4
(Stolarczyk i in. 2018).
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Rys. 5.11 Gamma-ekwiwalentna dawka neutronowa, rozumiana jako réznica netto pomiedzy odczytami detektorow
MTS-6 i MTS-7, znormalizowana do dawki w izocentrum Dn/Dr dla detektorow TLD w fantomie 5-latka w funkcji
odlegtosci od izocentrum. Niepewnosci pomiarow detektorami TLD znajduja si¢ Tab. 4.7.

Na Rys. 5.12 przedstawiono $rednig sktadowa neutronowg roéwnowaznika dawki
W poszczegodlnych narzadach znormalizowana do dawki w izocentrum H/Dr, mierzony
detektorami PADC (NPl CAS) w fantomie 10-latka. Te same wyniki w funkcji odlegtosci od
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izocentrum przedstawiono na Rys. 5.13. Liczbowe wartosci dawek dla poszczegolnych narzadow

przedstawiono w Tab. 5.12.

Zaobserwowano, ze w przypadku narzadow zlokalizowanych w poblizu izocentrum zmierzone
dawki sa wyzsze dla dyskryminatora RS niz BC (np. dla piersi ponad 3.7-krotnie), ale
w przypadku narzadow potozonych w wigkszej odleglosci zaleznos¢ jest odwrotna. Szczegdlnie
widoczne jest to na wykresie przedstawiajagcym dawki w funkcji odleglosci od izocentrum — dla
zakresu odleglosci od ok. 35 do ponad 60 cm dawki dla BC sg wyzsze niz dla RS (dla pecherzyka
z6kciowego 4.4-krotnie, dla jelit 3.8-krotnie). Najwyzszy stosunek RS/BC zaobserwowano
w odlegtosci od 20 do 40 cm od izocentrum. Odlegtosci te odpowiadaja takim narzadom, jak
ptuca, piersi, watroba i — w fantomie 5-latka — Zotadek oraz jelita. RS/BC na odlegtosciach
wigkszych niz 40 cm, odpowiadajacych watrobie, zotadkowi, pecherzykowi zotciowemu, jelitom,
pecherzowi i prostacie,) spadaja ponizej jednosci, jednak mierzone dawki sg stosunkowo niskie

(od 34.5 do 119.2 uSv/Gy).
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Rys. 5.12 Srednia sktadowa neutronowa rownowaznika dawki w poszczegolnych narzadach znormalizowana do dawki
w izocentrum H/Dr oraz stosunki RS/BC dla detektoréw PADC (NPI CAS) dla RS i BC w fantomie 10-latka. Liczbowe
warto$ci $rednich dawek przedstawiono w Tab. 5.12, a ich niepewnosci wylicza sie jako niepewnos$¢ wartosci sredniej
korzystajac z niepewnos$ci pomiarowych zestawionych w Tab. 4.7.
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Rys. 5.13 Sktadowa neutronowa réwnowaznika dawki znormalizowana do dawki w izocentrum H/Dr oraz stosunki
RS/BC dla detektorow PADC (NPI CAS) dla RS i BC w fantomie 10-latka. Niepewnosci pomiaréw detektorami PADC
(NPI CAS) znajduja sie w Tab. 4.7.
Tab. 5.12 Srednia sktadowa neutronowa rownowaznika dawki w poszczegélnych narzadach znormalizowana do dawki
w izocentrum H/Drwraz z niepewnocia statystyczng (odchylenie standardowe, SD) dla detektorow PADC (NPI CAS)
dla fantomu 10-latka po napromienianiu z uzyciem RS i BC.
Fantom 10 lat PADC (NPI CAS): RS PADC (NPI CAS): BC
Narzad HIDr ¢, [nSV/Gy]  SD [%] HIDr ), [1SV/Gy] SD [%]
[uSV/Gy] [uSv/Gy]
Mozg - obj. 1024 900 88% 632 242 38%
tarczowa
Prawe oko 1721 658
Tarczyca 728 445 61% 407 141 35%
Przetyk 284 289 102% 139 126 91%
Pluca 166 159 96% 67 50 75%
Piersi 147 14 10% 60 33 54%
Watroba 55 39 70% 61 22 36%
Zotadek 50 27 55% 72 36 49%
Woreczek Z()iciowy 25 16 65% 86.2 4.2 5%
Jelita 31 18 58% 81 29 36%
Pecherz moczowy 42 23 56% 50 16 31%
Prostata 34 44

5.3.4 Symulacje Monte Carlo

Jednostkowe widma fluencji neutronéw ¢ (E) W pozycjach detektorow PADC (UAB) wewnatrz

fantomu 5-latka obliczono za pomocg symulacji MC, wg metody przedstawionej w sekcji 4.3.7.

Obliczenia te zostaly wykonane przez Miguela Caballero Pacheco, cztonka grupy EURADOS

WG9. Rys. 5.14 przedstawia réznice w widmach fluencji neutronow, @e(E)= Prapc @y (E),

gdzie @papc to fluencja neutronow, znormalizowana do dawki w izocentrum (40 Gy). Wyniki
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przedstawiaja widma fluencji neutrondéw dla dyskryminatorow RS i BC w 4 r6znych pozycjach
detektorow, na odlegtosciach: 13.0 cm (8FM), 19.2 cm (11FM), 24.3 cm (13FM) i 35.1 cm
(17FM) (skroty nazw opisano w podrozdziale: 5.3.3). Zaobserwowano, ze udzial neutronéw
termicznych w widmach z RS jest wigkszy niz w widmach z BC na kazdej odlegtosci. Neutrony
termiczne nie zwigkszajg istotnie sktadowej neutronowej rownowaznika dawki w tkance, ale ich

obecno$¢ jest rejestrowana podczas pomiaréw detektorami MTS-6, zawierajacych izotop °Li.

T 2x10°A
'5‘ 8FM RS
5 8FM BC
)
= I1FM RS
S g
13FM RS
1x10° g

I1FM BC

17FM RS

Fluencja neutronéw £ - @,

13FM BC

Energia neutronéw £ [MeV]

Rys. 5.14 Widma fluencji neutronéw @e(E)= Prapc @ (E) znormalizowane do dawki w izocentrum w czterech
pozycjach wewnatrz fantomu 5-latka (8FM, 11FM, 13FM i 17FM), obliczone na podstawie symulacji MC.

Aby lepiej zilustrowa¢ wplyw geometrii na generowanie neutronéw wtoérnych mierzonych
wewnatrz fantomu, z podzbioru symulacji MC wyodrebniono wizualizacj¢ sladow neutronow,
wytworzonych w materiatach dyskryminatoréw, wygenerowanych dla ustawienia glowicy 0°
(Rys. 5.15). Pozwala to rozrézni¢ neutrony wtorne na podstawie ich energii i pokazuje, ze wiecej
wysokoenergetycznych neutronéw dociera do fantomu i narzagdéw podczas stosowania RS niz
BC.
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Rys. 5.15 Wizualizacja §ladéw neutronow wtérnych wytwarzanych w materiatach dyskryminatorow (po lewej RS, po
prawej BC) dla ustawienia gtowicy 0° (A. Wochnik i in. 2021).
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6. Dyskusja wynikow

6.1 Zgodno$¢ metod obliczeniowych z danymi eksperymentalnymi - parametr
WER
W celu wyznaczenia r6znymi drogami parametru WER z kazdego analizowanego materiatu do
druku 3D wykonano zestawy trzech pltytek o wymiarach 5x5 cm i grubosciach 0.5, 1 i 2 cm (patrz
podrozdziat 4.1.1). Korelacje pomigdzy gruboscig plytki, a jej rzeczywista gestoscig
zaobserwowano dla wszystkich badanych materiatow (Tab. 5.1). Wzrost sredniej gestosci phytki
wraz ze wzrostem jej grubo$ci moze wynika¢ z charakterystyki pracy drukarki — wicksze
elementy sa wypetniane doktadniej, co wida¢ rowniez na skanach CT — gestsze ptytki sg

reprezentowane przez wyzsza warto$¢ jednostek HU.

Wartoéci parametru WER dla wszystkich ptytek uzyskane w TPS wyliczane sa poprzez
zastosowanie zaimplementowanej na stale w systemie stechiometrycznej krzywej kalibracji,
dedykowanej tkankom ludzkim i materialom tkankopodobnym. Ze wzgledu na sklad
pierwiastkowy materiatlow termoplastycznych zblizony do tkanek migkkich zastosowanie TPS
byto uzasadnione. Uzyskane wartosci WER sa zgodne z wynikami eksperymentalnymi dla
materialu ABS z dokladnoscia do 1.1%, ale dla materiatu PLA i PET-G zgodno$¢ jest juz
mniejsza, odpowiednio 4.3% i 6.5%. Materialy te charakteryzujg si¢ wyzsza gestoscia, zarOwno
teoretyczna, jak i rzeczywista, podczas gdy ABS ma gestos$¢ zblizona do wody. Krzywa kalibracji
wykonuje si¢ na podstawie skanéw CT fantomu i wkladow, wykonanych gtownie z materiatow
0 $redniej liczbie atomowej zblizonej do tkanki migkkiej, umieszczonych wewnatrz fantomu, co
eliminuje wystepowanie artefaktow brzegowych w obszarach o wysokiej zmiennosci gestosci.
Testowane ptytki byly otoczone powietrzem podczas skanowania, co moglto powodowac réznice
w uzyskanych wynikach w stosunku do pomiaréw. Ponadto, pomiary w TPS wykonano recznie
przy uzyciu prostych narzedzi, zaimplementowanych w systemie. Krawedzie ptytek nie sa
wyraznie widoczne na skanach CT, dlatego niepewnos¢ wynikow nalezy zwigkszy¢

0 niedoktadno$¢ i subiektywnos$¢ decyzji osoby, wykonujacej pomiary.

Zgodnos¢ na poziomie 3% wartosci WER uzyskanych z symulacji MC z wynikami
eksperymentalnymi jest satysfakcjonujgca, uwzgledniajac, ze w symulacjach wykorzystano
teoretyczne sktady pierwiastkowe materiatow. Otrzymane wyniki pokazujg rowniez, ze
domieszki nieznanych pierwiastkow chemicznych nieuwzglednionych w tej analizie, nie

wplywaja znaczaco na wartos§ci WER.

6.2 Wplyw wybranego algorytmu kalibracji na wyznaczanie parametru SPR
Uzyskane wyniki w postaci SPR dla materialdow termoplastycznych, wyznaczanych dwoma
odmiennymi metodami obliczeniowymi oraz eksperymentalnie, pozwolily okresli¢ poprawnosé¢

I doktadnos¢ konwersji HU uzyskanych z CT na SPR dla materialow 0 Zesr wyzszym niz Zegs dla
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tkanek migkkich. Drukowane wkladki umieszczano wewnatrz fantomu podczas skanowania, by

uniezalezni¢ si¢ od artefaktow brzegowych.

Otrzymane zaleznosSci sg poréwnywalne do tych uzyskanych podczas wyznaczania parametru
WER na pierwszym etapie analizy materiatowej — dla termoplastikow o wyzszej Sredniej gestosci
niz gestos¢ wody (PLA i PET-G) zastosowanie standardowej krzywej kalibracji
zaimplementowanej w TPS skutkuje niedoszacowaniem wartosci SPR. Nizsze SPR wptywa na

powigkszenie zasiggu.

Zastosowanie algorytmu opartego na skanach DECT pozwolito na zredukowanie
niedoszacowania i uzyskanie zgodno$ci z wynikami eksperymentalnymi na poziomie +3.4%.
Ponadto, dla kazdego materialu zgodnos¢ byla wyzsza dla wkladow wydrukowanych
z zastosowaniem dyszy 0.8 mm niz 0.4 mm. Moze to wynika¢ z specyfiki drukowania — im
wiegksza $rednica dyszy, tym wyzszg temperature grzania nalezy ustawic, co zwigksza uptynnienie

materialu. Upakowanie termoplastiku wewnatrz wydruku jest wowczas bardziej jednorodne.

Wyniki potwierdzaja doniesienia literaturowe — zastosowanie w radioterapii protonowej
kalibracji opartej na DECT skutkuje poprawg doktadnosci wyznaczania SPR zaréwno dla tkanek
jak i materiatdéw nie-tkankowych (Landry i in. 2013; Bér i in. 2017; Hudobivnik i in. 2016).

6.3 Rozbiezno$¢ parametrow materialowych

Analiza dozymetryczna kostek wydrukowanych z PLA wykazala, ze gesto$¢ drukowanych
elementow zalezy od ich wielkosci. Srednie HU dla drukowanych kostek byto zawsze wyzsze niz
srednie HU drukowanych kompensatoréw, ze wzgledu na bardziej skomplikowany ksztatt
i wigkszy rozmiar dyskryminatoréw. Stosowany standardowo proces konwersji HU na SPR, na
podstawie zaimplementowanej w TPS krzywej kalibracji, w przypadku materiatu PLA nie moze
by¢ bezposrednio zastosowany. W celu prawidtowego obliczenia rozproszenia wigzki protonowej
po przejsciu przez ten material, a tym samym wyznaczenia dawek W objetosci leczonej
i poszczegdlnych narzadéw krytycznych, nalezatlo nadpisa¢ w TPS $rednig wartos¢ HU
odpowiadajaca rzeczywistej wartoSci parametru SPR, wyznaczonej w pomiarach
dozymetrycznych. Taka metoda wprowadzania do systemu radioterapii parametrow
materiatowych podkresla wage procedury akceptacji i oceny jako$ci kompensatora. Wydruk musi
spelnia¢ wymagania pod wzglgdem jednorodnosci i1 precyzji druku, bo po nadpisaniu jego

objetosci ustalong wartoscig HU informacja o wszelkich niejednorodnosciach zostaje utracona.

Uzyskane w tej czgéci rozprawy wyniki dozymetryczne i pordéwnanie ich z warto§ciami,
uzyskanymi w TPS potwierdzaja wnioski wyciagnigte podczas analizy materiatowej. Uzyskany
wynik WER 1.183(14) i wartos¢ SPR dla materialu PLA, obliczona na podstawie procedury
kalibracyjnej z zastosowaniem DECT wynoszaca 1.186(32), pokrywaja si¢ w granicach

niepewno$ci. Wyniki te dodatkowo potwierdzaja wstepne przypuszczenie, ze krzywa kalibracji
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SPR(HU) oparta na skanach DECT daje lepsze zgodnosci w radioterapii protonowej szczegdlnie
podczas napromieniania materiatbw innych niz ludzkie tkanki, takich jak tworzywa

termoplastyczne, stosowane w technologii addytywnej.

6.4 Znaczenie jakosci wydruku dla przygotowania kompensatorow w radioterapii
protonowej

Wysoka jakos$¢ druku to niezbgdny warunek do spelnienia, jesli drukowane elementy maja by¢
wykorzystywane podczas radioterapii. Im lepsza jest jednorodno$¢ wydruku, tym bardziej
jednorodng wigzke otrzymamy. W pierwszej kolejnosci trzeba dobra¢ odpowiedni zestaw
parametréw dla posiadanej drukarki 3D, ktory zapewni mozliwie najgestsze wypetnienie. Proces
drukowania tak duzych elementow jest czasochtonny, dlatego istotna jest rowniez stabilna praca
drukarki. Analiza druku FDM wykazata, ze wydruki moga zawiera¢ defekty geometryczne i puste
przestrzenie 0 obj¢tosci nawet do 13% wydruku (Lindsay i in. 2015).

Jednym z mozliwych sposobow poprawy jednorodnosci druku moze by¢ wydruk jedynie konturu,
a nastgpnie wypetnienie go inna substancjg, zblizong parametrami do wody. Takie podejscie
skutkuje wyzszg jednorodno$cia, jednak zastosowany element sktada si¢ wowczas z dwoch
materialow. zapewni¢ tym wypadku kontur musi by¢ dostatecznie gruby, aby zapewnié
szczelnosé, ale w tym wypadku jego obecnos¢ nie moze by¢ pomijana. Zwigksza to mozliwosci
dostosowania parametrow kompensatora do wymagan radioterapii i pozwala na zastosowanie
materialow, lepiej imitujacych tkanki ludzkie niz tworzywa termoplastyczne. Takie podejscie
zastosowano w pracy (Canters i in. 2016) do napromieniania nowotworu nieztosliwego skory -
dla radioterapii wigzka elektronéw autorzy wydrukowali obrys bolusa i wypetnili go guma
silikonowa. Rowniez (Ehler i in. 2014) na potrzeby swoich badan wydrukowali obrys fantomu,
wypeliajac go jednorodng mieszanka materialu tkankopodobnego. Podobne rozwigzanie
tj. wypehienie obrysu fantomu tarczycy woda, w celu poprawy jednorodnosci, rozwazano juz

w dyskusji w pracy (Alssabbagh i in. 2017).

6.5 Korelacja pomiedzy skladowa neutronowg przestrzennego réwnowaznika
dawki H*(10), a polozeniem wokol fantomu
Istotnym elementem w ocenie jakosci radioterapii, oprocz analizy rozktadu dawki wokot
napromienianej zmiany, jest rowniez wyznaczenie dawek, na ktore narazone sg narzady oddalone
od obszaru tarczowego. Dawka, ktérg otrzymuja, generowana jest przede wszystkim przez
promieniowanie rozproszone, w szczegdlnosci fotony i neutrony wtdrne, powstajgce w wyniku
reakcji protondéw z atomami osrodka. Rodzi sie pytanie, czy zastosowanie drukowanego
kompensatora i generowanie przez niego promieniowanie rozproszone jest wyzsze niz
w przypadku zastosowania RS. Uzyskane wyniki dawek dla narzadow krytycznych nie wykazaty

WyZzszego narazenia, jednak brane pod uwage w procesie planowania leczenia narzady znajdujg
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si¢ blisko leczonej zmiany. Wplyw wprowadzenia dyskryminatora zasiggu BC na dawki
rejestrowane w narzadach oddalonych o 20-30 cm od napromienianego nowotworu nie jest

oczywisty. Z tego powodu stat si¢ on przedmiotem analizy, przeprowadzonej na ostatnim etapie

rozprawy.

Wyniki pomiaréw z zastosowaniem detektorow aktywnych dla obu dyskryminatorow zasiggu
przedstawiono w Tab. 5.8. Dawki zarejestrowane na wigkszo$ci pozycji podczas napromieniania
zuzyciem RS sg systematycznie wyzsze niz dla BC o ok. 20-30%. Przyczyng jest
wyeliminowanie przerwy powietrznej pomigdzy dyskryminatorem, a fantomem. Neutrony
wytwarzane w kompensatorze podlegajg czeSciowej absorbeji i moderacji w fantomie, co
skutkuje nizszymi dawkami dla bardziej oddalonych narzadow. W RS, umieszczonym 46 cm od
izocentrum, produkowane sg neutrony, ktore docieraja do wiekszej objetosci fantomu dzieki

przerwie powietrznej migdzy RS, a fantomem.

Wyzsze stosunki dawek RS/BC zaobserwowano dla naswietlan z ustawieniem kata gtowicy 90°,
zwlaszcza w pozycjach B (1.69 vs. 1.08 dla fantoméw 5 lat i 10 lat) i D (1.46 vs. 1.12 1 1.52
vs.1.20 odpowiednio dla fantoméw 5 i 10 lat). Na pozycji B, gdzie roznice sa najwicksze,
tj. stosunki RS/BC sa wyzsze dla ustawienia gtowicy 90° niz 0°, dla ustawienia glowicy 0°
detektor zarejestrowatl dwukrotnie wyzsza dawke dla BC, natomiast tylko o ok. 20% wyzsza dla
RS w poréwnaniu z ustawieniem 90°. Ta nieproporcjonalno$¢ jest spowodowana tym, ze
ustawienie glowicy pod katem 90° powoduje czg¢sciowe ekranowanie detektora przez ramie
aparatury pomiedzy kompensatorem, a detektorem ustawionym na pozycji B. Rami¢ gantry
przecina droge wyprodukowanym w kompensatorze neutronom wtoérnym (Rys. 6.1). Wyzsze
dawki zaobserwowano réwniez w pozycjach C i E w poréwnaniu z pozycja D, chociaz detektory
na tych pozycjach znajdujg sie¢ w tej samej odlegtosci od izocentrum. W pozycjach C i E
ustawiono detektory o rozszerzonej odpowiedzi energetycznej, natomiast detektor na pozycji D
rejestruje neutrony o energiach w zakresie od termicznych do 14 MeV. Warto rowniez podkreslic,
ze sktadowa neutronowa przestrzennego rownowaznika dawki w pozycji D wynosi ok 25 puSv dla
dawki 50 Gy podczas calego cyklu leczenia. Jest to bardzo niska warto$¢, poréwnywalna
z narazeniem podczas pojedynczego transatlantyckiego lotu pasazerskiego. Sktonito to do
postawienia tezy, ze w uzasadnionych przypadkach rodzice mogliby bezpiecznie przebywac

w pomieszczeniu terapii, w ktérym napromieniane sg ich dzieci [Mares et al, 2022]
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Rys. 6.1 Komfiguracja detektora na pozycji B , w ktorym ramie gantry w ustawieniu pod katem 90° czg$ciowo zastania
monitor neutron6w (wskazany strzatka).

6.6 Powtarzalno$¢ odpowiedzi detektorow aktywnych

Odczyty dawek z zastosowaniem detektorow aktywnych przeanalizowano réwniez pod katem
powtarzalnosci ich odpowiedzi. Ze wzgledu na stosunkowo niewielka liczbe pomiarow, dla
kazdej serii tj. danego typu fantomu, ustawienia glowicy i typu dyskryminatora, wyznaczono
odstepy pomiedzy dawkami, |, jako roznice¢ pomiedzy najwyzszym H*(10)y, a najnizszym
odczytem H*(10),; (Rownanie 6.1). Ponadto, wzgledny przedziat I, obliczono, dzielac odstep
przez warto$¢ maksymalng i wyrazajac go w procentach (Rownanie 6.2). Wyniki przedstawiono

w Tab. 6.1. Parametru | nie wyznaczano dla serii, zawierajgcych tylko jeden odczyt.

I = H*(10), — H*(10), (6.1)

_ H*(10)y—H*(10);,

I = 100% (6.2)

Tab. 6.1 Analiza przedziatéw odpowiedzi detektorow aktywnych.

A/ REM-2+GW2 B / Berthold C/WENDI-II D/ NM2B -458 E/ N4'\9/|52F?t;

Fantom Kat Rodzaj | Ir | Iy | Ir | Iy | Ir
gtowicy dyskryminatora [uSv/Gy] [%] [uSv/Gy] [%] [uSv/Gy] [%] [uSv/Gy] [%] [uSv/Gy] [%]
[°]

10 lat 0 BC - - 0.013 0.8 - - 0.010 21 0.011 13

0 RS - - - - - - - - - -

10 lat 90 BC - - 0.011 14 0.073 6.1 0.008 2.0 0.011 1.0

90 RS - - - - - - - - - -

5 lat 0 BC - - 0.029 17 0.040 35 0.017 31 0.071 75

0 RS 0.455 26.9 0.022 1.2 0.288 21.6 0.030 4.6 0.052 5.4

5 lat 90 BC - - 0.017 1.9 0.035 38 0.052 111 0.047 3.6

90 RS - - 0.019 1.3 0.054 48 0051 74 0.086 6.0

SREDNI przedzial wzgledny I, 26.9 1.4 8.0 5.0 4.1
[%0]

Istnieje kilka czynnikéw (gléwnie zalezno$¢ energetyczna), majacych wplyw na wartoSci

niepewnosci catkowitej uzytych detektoroéw, ale nie wptywajg one na powtarzalnos¢ odpowiedzi.
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Pozostate zrodta niepewnosci, takie jak pozycjonowanie fantoméw, nie wptynely znaczaco na
obnizenie powtarzalno$ci odpowiedzi, a $redni przedzial nie przekraczal 10%. Dla oceny
narazenia pacjentow na ekspozycje neutronowa i przy tak niskim poziomie dawek, podana
powtarzalnos¢ pomiarow jest w petni akceptowalna, co potwierdza wysoka jakos¢ zastosowanych

detektorow.

Dla zestawu detektoréw REM-2 i GW2 uzyskano niewystarczajacg liczbe pomiarow do

przeprowadzenia analizy.

6.7 Poréwnanie uzyskanych wynikéw dawek dla narzadéw zlokalizowanych poza

polem promieniowania
Przeprowadzono analize¢ porownawczag wynikow uzyskanych przy  zastosowaniu
dyskryminatoréw RS i BC, przedstawiajac stosunki RS/BC zaréwno dla dawek promieniowania
rozproszonego fotonowego, jak i neutronowego. Znaczaco wyzsze dawki fotonowe dla RS
w poréwnaniu z BC zaobserwowano dla piersi, co moze wynikaé z powierzchniowego
usytuowania tego narzadu, a za czym idzie detektorow. Strumien czastek wtornych,
generowanych w RS dociera do powierzchni fantomu poprzez przerwe powietrzng, podczas gdy
stosujac BC fotony natychmiast oddziatuja z kolejnymi strukturami wewnetrznymi w fantomie,
ograniczajac w ten sposob mozliwos¢ szerokokatnej dyspersji czastek. Podobng zalezno$¢ mozna
zaobserwowac dla wielu pozycji detektoréw pasywnych potozonych blisko powierzchni fantomu
w odlegtosci od 20 do 40 cm od izocentrum. Uwzgledniajgc wspomniany wezesniej efekt przerwy
powietrznej] mozna stwierdzi¢, ze wyzszy stosunek RS/BC obserwuje si¢ dla wynikow
zarejestrowanych przez detektory potozone blisko powierzchni fantomu. Warto zwroci¢ uwage,
ze obliczona odlegtos¢ pozycji detektora od izocentrum nie dostarcza jednoznacznych informacji
0 potozeniu tego punktu pomiarowego wzgledem krawedzi fantomu — odlegtos¢ 30 cm od
izocentrum moze odpowiada¢ zaréwno detektorowi znajdujacymi sie na glebokosci 10, jak
i 2 cm. Podobne wyniki, tj. najwyzsze stosunki dawek RS/BC dla odlegtosci od 20 do 30 cm od
izocentrum obserwuje si¢ dla neutronéw wtornych (Rys. 5.10i Rys. 5.13). Te odleglosci
odpowiadaja takim narzadom jak ptuca, piersi, watroba i — tylko dla fantomu 5-latka — Zotadek
i jelita. Wynika to z obecno$ci przerwy powietrznej przy zastosowaniu RS — generowane

neutrony wtorne moga swobodnie dociera¢ do narzadow bardziej oddalonych od izocentrum.

W przypadku dawek neutronowych rejestrowanych przez detektory PADC z NPl CAS
zaobserwowano, ze stosunki dawek RS/BC w odlegtosciach wigkszych niz 40 cm od izocentrum
(co odpowiada narzadom: watroba, zoladek, pgcherzyk zotciowy, jelita, pecherz i prostata)
spadajg ponizej jednosci. Jednak na tak duzych odlegltosciach mierzone dawki sg relatywnie

niskie (od 34.5 do 119.2 uSv/Gy), wigc ich wplyw na ekspozycje dzieci jest znacznie mniejszy.
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6.8 Korelacja pomiedzy gamma-ekwiwalentna dawka neutronowsa, a skladowa

neutronowg rownowaznika dawki
Pary detektorow termoluminescencyjnych CLiF/’LiF s3 uzywane w dawkomierzach
neutronowych albedo w dozymetrii indywidualnej od kilkudziesigciu lat. W dawkomierzach tych
mierzone sg neutrony, stermalizowane w wyniku wielokrotnego rozpraszania w ciele cztowieka.
Dawkomierze albedo sg uzywane m.in. przez personel narazony na neutrony w widmie
rozszczepieniowym, np. przy reaktorach jadrowych czy zrodtach izotopowych Cf-252. Zaleta tej
metody pomiaru jest wysoka czulo$¢ oraz mozliwos$¢ dyskryminacji dawek od neutronéw
i fotonow, natomiast podstawowa wadg silna zalezno$¢ energetyczna odpowiedzi, zmuszajaca do

stosowania indywidualnych wspotczynnikow kalibracji w roznych polach promieniowania.

Roznica odpowiedzi pomiedzy detektorami z SLi i “Li spowodowana rzedy wielko$ci wyzszym
przekrojem czynnym ®Li w reakcji ®Li(n,a)T i wyrazona w postaci gamma-ekwiwalentnej dawki
neutronowej, Dy (KneZevi¢ i in. 2018) nie moze by¢ bezposrednio wykorzystana do okreslania
sktadowej neutronowej réwnowaznika dawki, poniewaz dawka, deponowana w tkankach
pochodzi gtéwnie od neutrondéw  wysokoenergetycznych  produkowanych  przez
wysokoenergetyczne protony, podczas gdy °Li reaguje gléwnie z neutronami termicznymi.
Podczas wczesniejszych eksperymentow grupy EURADOS WG9 wykonano pomiary
dozymetryczne rozproszonej wiazki protonowej w fantomie wodnym o wymiarach 30x30x60
cm?® przy uzyciu detektorow PADC (UAB) (Stolarczyk i in. 2018). Wspotczynnik konwersji
wigzacy odpowiedz detektorow PADC i par detektorow TL wahat si¢ od 0.3 do 0.7 mSv/Gy,
W zaleznosci od pozycji w fantomie. Dla pomiaréw z zastosowaniem dyskryminatorow zasiggu,
dla objgtosci tarczowej o Srednicy 6 cm w glowie uzyskano najlepsza zgodnos¢ z odpowiedzia
detektorow PADC przy zastosowaniu wspotczynnika konwersji 0.9 mSv/Gy. Inna lokalizacja
i wielko$¢ objetosci tarczowej moze wpltywaé na wysoko$¢ wspotczynnika konwersji. Obecno$é
dyskryminatorow zmienia widmo energetyczne neutrondéw, co ma wpltyw na wspotczynnik
konwersji. Tak przeksztatlcone wyniki zestawiono z odpowiedzia detektorow pecherzykowych
i wynikami z poprzedniego eksperymentu grupy WG9, przeprowadzonego w tych samych
warunkach, ale bez obecnosci dyskryminatorow (Knezevi¢ i in. 2018) na Rys. 6.2. Zgodnie
z oczekiwaniem, dawki od promieniowania neutronowego sg najnizsze dla napromieniania bez

zadnego dyskryminatora.
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Rys. 6.2 Sktadowa neutronowa rownowaznika dawki znormalizowana do dawki H/Dt mierzona za pomocg detektorow
BD i TL (r6znica odpowiedzi MTS-6 i MTS-7) dla fantomu 5-latka w funkcji odlegto$ci od izocentrum.

6.9 Interpretacja widm fluencji neutronow

Widma fluencji neutronéw przedstawione na Rys. 5.14 zaleza od potozenia dyskryminatora
wzgledem fantomu. Neutrony wtorne sa wytwarzane gtéwnie w materiale dyskryminatora
a potem przy oddziatywaniu protondéw z tkanka. Umiejscowienie RS w odlegto$ci 46 cm od
izocentrum (podczas gdy BC znajduje sie na powierzchni fantomu) powoduje, ze kat pomiedzy
dyskryminatorem, jako zrodlem wiazki neutronowej, a detektorami umieszczonymi wewnatrz
fantomu wynosi ok 10-40° dla RS i prawie 80-90° dla BC. W takiej geometrii fluencja neutronow
w fantomie dla RS jest wigksza niz przy stosowaniu BC (patrz Rys. 5.15) Ponadto, wizualizacja
ta pozwala zobrazowa¢ wysokoenergetyczne neutrony (powyzej okoto 10 MeV), ktore
wytwarzane sg na ogdt w kierunku zgodnym z kierunkiem padania wiazki protonowej, podczas
gdy przy malejacej energii neutrony sg emitowane pod wigkszymi katami. Dlatego podczas
stosowania RS niz BC przy wigkszej odlegto$ci od powierzchni fantomu wigcej neutronow
wysokoenergetycznych dociera do fantomu i narzadéow. Co wigcej, widma dla dyskryminatora
RS zawieraja wiecej neutrondéw termicznych niz dla BC, co prowadzi do wyzszego sygnatu tych

detektorow.

6.10 Poréwnanie uzyskanych wynikow dawek od promieniowania rozproszonego
z danymi literaturowymi

Uzyskane wyniki poréwnano z danymi literaturowymi przedstawionymi w poprzednich

publikacjach cztonkow grupy EURADOS WG9 (Majer i in. 2017; Knezevié i in. 2018), w ktorych

raportowano wyniki eksperymentdow z zastosowaniem tych samych fantomoéow, wielkosci

i lokalizacji objetosci tarczowej. W artykule Majer i in. oméwiono dwie rozne techniki leczenia
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oparte na radioterapii fotonowej tj. 3D CRT i IMRT, podczas gdy Knezevi¢ i in. przeprowadzili
eksperyment w osrodku radioterapii protonowej tj. CCB IFJ PAN z zastosowaniem techniki
leczenia IMPT. Ponadto wyniki te przedstawiaja przypadki takich nowotworow wieku
dziecigcego, ktore sa potozone glgbiej w ciele pacjenta i nie wymagaja zastosowania
dyskryminatora zasiegu do przeprowadzenia leczenia. Srednica wybranej struktury tarczowej we
wszystkich eksperymentach wynosita 6 cm. Dawki promieniowania rozproszonego mierzono
detektorami RPL wewnatrz fantomu 5-latka i normalizowano wyniki do dawki w izocentrum.
Porownanie wszystkich wynikow przedstawiono w funkcji odlegtosci od izocentrum na Rys. 6.3.
W odlegtosci 10-15 cm od izocentrum rejestrowano dawki na podobnym poziomie jak
w radioterapii protonowej (z wytaczeniem dawek dla 3D CRT), natomiast od odlegtosci 30 cm
dawki dla IMRT i 3D CRT s3 o jeden i dwa rzgdy wielko$ci wyzsze niz dla IMPT
z zastosowaniem odpowiednio RS i BC. Zastosowanie RS zwigksza dawki fotonowe w odlegtosci
od 20 do 40 cm od izocentrum za czym idzie narazenie narzadow zlokalizowanych w tej
odleglosci. Dawki przy zastosowaniu BC mozna uzna¢ za zgodne w granicach niepewnosci
z tymi, ktore zarejestrowano dla napromieniania bez dyskryminatora. Widoczne jest tu jednak

niewielkie, state przesunigcie wynikdw w strone nizszych dawek.

Uzyskane wyniki porownano rowniez na Rys. 6.3 z empirycznie wyznaczonym zakresem dawek
dla wszystkich rodzajow leczenia z zastosowaniem promieniowania fotonowego z modulowana
intensywnosciag (IMRT) (Kry i in. 2017). Widoczna jest dysproporcja, si¢gajaca dwoch rzedow
wielkosci, pomigdzy narazeniem narzadow zlokalizowanych poza objetoscia tarczowg przy
zastosowaniu radioterapii fotonowych, a radioterapig protonows, rowniez przy zastosowaniu
dyskryminatorow. Wydaje si¢, ze wyniki z powyzej cytowanej pracy mogg nie by¢ spojne

w odleglosciach bliskich objetosci tarczowej, gdzie sg kilkadziesiat razy za niskie.
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gomy/dolny zakres empiryczny (IMRT) (Kiy 2017)
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Rys. 6.3 Dawki promieniowania rozproszonego znormalizowane do dawki wewnatrz fantomu 5-latka mierzone
detektorami RPL dla wszystkich trzech eksperymentow (Majer i in. 2017; Knezevié i in. 2018) w funkcji odlegtosci od
izocentrum. Granice goérna i dolna (ciagle, szare linie) przedstawiaja empiryczny zakres dawek wyznaczony dla
réznych technik IMRT (Kry i in. 2017).

W eksperymencie KneZevi¢ i in. mierzono rowniez sktadowa neutronowa réwnowaznika dawki,
stosujac te same detektory, tj. BD i PADC (UAB) umieszczone wewnatrz fantomu 5-latka.
Wyniki te poréwnano z dawkami neutronowymi otrzymanymi przy zastosowaniu RS i BC w tych
samych odlegtosciach od izocentrum (13, 20 i 30 cm) wewnatrz fantomu, co przedstawiono w .
Porownanie wynikow dla detektoréw pecherzykowych wykazato, ze zastosowanie BC nie
zwigkszyto narazenia na promieniowanie neutronowe nawet na bliskiej odlegtosci od izocentrum,
tj. 13 cm (133 uSv/Gy dla BC vs. 130 uSv/Gy bez kompensatora). W Tab. 6.2 podano tez wyniki
podobnych pomiaréw wykonanych przez Hilg i in. (R. A. Hilg i in. 2014) dla radioterapii
protonowej PBS wewnatrz fantomu antropomorficznego RANDO. Mimo réznic w konfiguracji
eksperymentow (inny rozmiar fantomu i objeto$ci tarczowej — napromieniano calg prostate, inne
parametry uzytego pola protonowego i ustawienia wigzki), wyniki te sg zgodne co do rzedéow

wielkosci.
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Tab. 6.2 Sktadowa neutronowa réownowaznika dawki znormalizowana do dawki w izocentrum H /Dt w funkcji
odlegtosci od izocentrum dla detektoréw BD i PADC (UAB) w fantomie 5-latka - porownanie z danymi literaturowymi
(Knezevi¢ i in. 2018; R. A. Hélg i in. 2014). Niepewnos$ci pomiaréw detektorami BD i PADC (UAB) znajduja sig¢
w Tab. 4.7, natomiast dla wynikow z Hilg i in. przyjeto niepewnos¢ standardowa 28%.

Skladowa neutronowa réwnowaznika dawki znormalizowana do dawki w izocentrum H

/Dt [uSv/Gy]

BD PADC (UAB) Detektory

Sladowe
Odleglosé od

izocentrum RS BC  KneZevi¢iin. RS BC KnezZevié i in. Hilg i in.
[cm]

13 195 133 130 280 226 130 ~500-600

20 57 46 30 107 48 50 -

30 32 12 - 29 33 15 ~70
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Wprowadzenie do uzytku klinicznego otowkowej wiazki skanujacej przyczynito sie do
upowszechnienia radioterapii protonowej i znacznie zwigkszyto jej mozliwosci terapeutyczne.
Budowa Centrum Cyklotronowego Bronowice w IFJ PAN umozliwila wprowadzenie tej
nowoczesnej technologii w Polsce i realizacje leczenia, ktore wczesniej wykonywano jedynie za
granicag. Rownoczesnie fizycy i lekarze z Krakowa stangli przed zadaniem bezpiecznego
wdrozenia radioterapii protonowej do rutyny klinicznej w kraju, co wigzato si¢ z wypracowaniem

szeregu procedur i1 kontroli jako$ci.

Radioterapia protonowa ze wzglgdu na wysoka precyzj¢ przy zachowaniu minimalnego narazenia
tkanek zdrowych od samego poczatku zalecana byta szczegolnie do leczenia nowotworow wieku
dziecigcego, ze wzgledu na ograniczenie poznych efektow ubocznych stosowania
promieniowania jonizujacego. Zastosowanie tej radioterapii wigze si¢ jednak z pewnymi
ograniczeniami. Leczenie ptytkich zmian nowotworowych, szczegdlnie czgsto wystgpujacych
u dzieci, wymaga zastosowania dyskryminatora zasiegu (ang. Range Shifter, RS) w celu
obnizenia energii protondw. Konsekwencjg stosowania dyskryminatora RS jest jednak
rozproszenie wiazki, pogorszenie jej parametréow i rozktadu dawki. W ramach tej rozprawy
zaproponowano zaprojektowanie kompensatora wigzki protonowej (ang. proton beam
compensator, BC), dopasowanego indywidualnie dla kazdego pacjenta. Podejscie to wptyneto na
ukierunkowanie i okreslenie ogdlnego celu niniejszej pracy, ktorym bylo przygotowanie
i wdrozenie do praktyki klinicznej indywidualizowanych kompensatorow wigzki protonowe;j,

wykonanych w technologii druku 3D. Ten ogdlny cel pracy zostat w cato$ci zrealizowany.

W pierwszej kolejnosci przeprowadzono analiz¢ materiatowa pod katem uzyteczno$ci
i bezpieczenstwa uzycia materialow, wykorzystywanych w technologii addytywnej do
zastosowania w radioterapii protonowej. Wybrano trzy materiaty z tworzyw termoplastycznych
dostepnych komercyjnie, stosowanych w technologii FFF/FDM. Dla wybranych filamentow
wyznaczono trzema metodami parametr Stosunek Ekwiwalentu Wody (Water Equivalent Ratio,
WER): (i) stosujac metody obliczeniowe Monte Carlo (MC), (ii) wykorzystujac procedure
przygotowywania planow leczenia, tj. wykonujgc skany CT i obliczajac WER w systemie
planowania leczenia (ang. Treatment Planning System, TPS), a takze (iii) poprzez weryfikacje
dozymetryczna na stanowisku radioterapii protonowej nowotworéw oka przy cyklotronie AIC-
144 (IFJ PAN). Przygotowano rowniez alternatywny sposob konwersji krzywej kalibracji HU-
SPR, oparty na skanach tomograficznych wykonywanych na tomografii dwuenergetycznej (Dual
Energy Computed Tomography, DECT). Stosujac dwie odmienne metody kalibracji wyznaczono
parametr Stosunek Zdolno$ci Hamowania (ang. Stopping Power Ratio, SPR) dla wydrukowanych

probek i na stanowisku gantry z dedykowana glowicg skanujacg w CCB IFJ PAN zweryfikowano
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dozymetrycznie poprawno$¢ obliczen WER. Dla wydrukéw z ABS uzyskano zgodno$¢
eksperymentalnie wyznaczonego WER zarowno z obliczeniami w TPS jak i symulacjami MC na
poziomie +3%. Zastosowanie materiatow takich jak PLA i PET-G wymagato wprowadzenia
korekcji i nadpisywania obliczonych w TPS wartosci HU przed wiaczeniem wykonanych z tych
materialow elementéw do planu leczenia pacjenta. Ustalono, ze obecnie stosowana krzywa
kalibracji, opracowana dla tkanek ludzkich o r6znych gestosciach i sktadzie atomowym, skutkuje
niewystarczajaca doktadnosciag przy konwersji HU na SPR dla tych termoplastikow.
Zastosowanie dodatkowych akcesoriow, wydrukowanych z tych materiatow, kazdorazowo
wymagac begdzie weryfikacji poprzez pomiar rzeczywistej zdolnosci hamowania wydrukowanego

elementu.

Potrzebg nadpisywania wartosci HU w TPS bedzie mozna w przysztosci zniwelowaé poprzez
zastosowanie kalibracji opartej na skanach tomograficznych DECT. Wprowadzenie takiej
kalibracji do rutynowego zastosowania wymaga jednak czasu i wktadu ze strony firm, ktore
zaimplementuja skany DECT do systemow do planowania leczenia. Takie rozwigzanie
wymagatoby rowniez wyposazenia osrodka radioterapii protonowej w nowoczesne aparaty
tomograficzne pracujace w systemie dwuenergetycznym i wykonywania kazdorazowo dwdch
serii zdje¢ CT dla dwodch energii. W wielu osrodkach takie algorytmy kalibracyjne sg juz
testowane. Cho¢ zysk jest najlepiej widoczny w przypadku materialtow nie-tkankowych,
w literaturze mozna znalez¢ doniesienia, ze zastosowanie kalibracji opartej na DECT skutkuje
zmniejszeniem niepewno$ci wyznaczania SPR z 3.5% do nawet 1% i tym samym zmniejszeniem
niepewnosci rozktadu dawki w pacjencie (Hudobivnik i in. 2016; Dedes i in. 2019; Niepel i in.
2020). Taka poprawa doktadnosci jest w radioterapii znaczgca iwplywa na ograniczenie

narazenia tkanek zdrowych na uszkodzenia.

Kolejny etap prac obejmowal wykonanie indywidualizowanych kompensatorow wigzki
protonowej i przetestowanie ich uzyteczno$ci. Opracowano procedure wykonania w technologii
druku 3D iakceptacji do uzytku terapeutycznego kompensatoréw. Wykonano analize
porownawczg plandéw leczenia, przygotowanych przez pracownikow Pracowni Planowania
Leczenia (PPL) w CCB, dla konkretnych przypadkow nowotworéw wieku dzieciecego
z zastosowaniem dwoch rodzajow dyskryminatoréw zasiegu — RS i BC. Przedstawiono caty
proces wykorzystania kompensatora w leczeniu PBS ptytko potozonych nowotworéow wieku
dziecigcego, obejmujacy weryfikacje dozymetryczng materiatu, oceng jednorodnosci i jakosci
druku oraz wyznaczenie wartosci HU w celu dopasowania prawidlowej warto$ci do nadpisania
w TPS, etap projektowania i drukowania BC oraz pozycjonowanie pacjenta. Plany leczenia oraz
histogramy dawka-objetos¢ (DVH) poréwnano w konteksScie konformalnosci planu oraz
maksymalnego oszczgdzenia narazenia tkanek zdrowych inarzadoéw Krytycznych. Wyniki

potwierdzity, ze zastosowanie BC jako dyskryminatora zasiggu pozwolito na uzyskanie poprawy
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pokrycia struktur tarczowych PTV (ang. Planning Target Volume), rozktadéw dawek i w wielu
przypadkach obnizenia dawek, na ktére narazone byly narzady krytyczne. Nie wykazano

negatywnego wplywu wykorzystania elementow drukowanych podczas leczenia.

Ostatnim etapem prac bylo przetestowanie przygotowanych kompensatorow pod katem
generowania promieniowania rozproszonego podczas leczenia. Analiz¢ wykonano przy
wspotpracy z miedzynarodowa grupa EURADOS Working Group 9 (WGY). Przeprowadzono
kampani¢ pomiarowg w CCB z zastosowaniem fantomow dziecigcych oraz zestawu detektorow
promieniowania fotonowego i neutronowego, zarowno pasywnych, jak i aktywnych. Uzyskano
wyniki kompleksowych pomiaréw dawek, pochodzacych od promieniowania rozproszonego
(fotonowego i neutronowego), wytwarzanego podczas nhapromieniania z zastosowaniem
technologii PBS z zastosowaniem roznych dyskryminatoréw zasiegu. Wyniki potwierdzily, ze
uzycie BC jako dyskryminatora nie zwigksza, a W wielu przypadkach nieznacznie zmniejsza te
dawki, zapewniajac jednoczesnie lepszy rozktad dawki podczas leczenia ptytko potozonych
zmian nowotworowych. Biorgc pod uwage uzyskane podczas realizacji niniejszej pracy wyniki
nalezy stwierdzi¢, ze personalizowane, drukowane kompensatory wigzki protonowej BC moga
by¢ bezpiecznie stosowane u pacjentdéw pediatrycznych, a wprowadzenie ich do praktyKki

Klinicznej przynosi zyski terapeutyczne.

Warty podkreslenia jest rowniez fakt, ze uzycie drukowanych kompensatoréw to duze osiagnigcie
calego zespotu pracownikow Pracowni Planowania Leczenia CCB IFJ PAN, kierowanej przez
mgr. inz. Tomasza Kajdrowicza. Technika ta, wg. wiedzy autorki tej rozprawy, wprowadzona
jako pierwsza w $wiecie do radioterapii protonowej, umozliwia prowadzenie NOW0Czesnego
leczenia dla dzieci z trudnym potozeniem zmian nowotworowych. Autorka rozprawy uwaza za
swoje szczegblne osiaggniecie, ze — przedmiot badan mogt zostaé zastosowany podczas Klinicznie,

dzieki wzorowej wspolpracy z zespotem CCB IFJ PAN oraz grupg EURADOS WG9.
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Materialy dodatkowe

Przedstawione w niniejszym aneksie algorytmy zostaty napisane przez zesp6t badaczy z Ludwig-
Maxiilians-Universitat (LMU), zaktadu Fizyki Medycznej pod kierownictwem prof.
dr Katii Parodi w Monachium, gdzie Autorka rozprawy realizowala staz zagraniczny
w terminie: 7.10.2019-31-10.2019. W ramach realizacji celéow rozprawy Autorka
zaadaptowala i dostosowata skrypty do tomografu komputerowego oraz fantomu

kalibracyjnego znajdujacych si¢ w CCB IFJ PAN.

W celu wykonania kalibracji oraz wyznaczenia mapy parametrow SPR (parametru SPR

dla kazdego voxela skanu tomograficznego) nalezy przygotowac pliki wejsciowe:

1) Plik tekstowy o nazwie filename phantomscans (...) zawierajacy $ciezki do
skanoéw tomograficznych fantomu dla wszystkich energii z podziatem na skany
z wktadami kostnymi oraz wktadami odpowiadajagcymi tkankom migkkim.
Wazne: obrazy tomograficzne powinny by¢é w formacie .mha (funkcja,
przeksztatcajgca obraz w formacie .dcm na .mha — patrz 4.16);

2) Plik tekstowy o nazwie InsertOrder (...) zawierajacy W kolejnosci nazwy
wktadow i ich potozenie na skanach CT;

3) Plik tekstowy o nazwie CalibrationVValuePath, zawierajacy $ciezke dostepu do
pliku CT values DECT calibration_folder, tj. do wyliczonych podczas

procedury kalibracji liczb CT dla skanu fantomu kalibracyjnego;

Te pliki powinny si¢ znajdowa¢ w jednym folderze o nazwie DECT-

calibration_folder (...).

Dodatkowym plikiem wejsciowym jest dokument zawierajacy informacje od producenta
0 sktadach pierwiastkowych wktadow do fantomu kalibracyjnego, na podstawie ktérych
nastepnie mozna wyliczy¢: wzgledng gestos¢ elektronowa, p, (wzor 4.1 w rozprawie, tutaj
funkcja 4.2 -> 4.9), éredni potencjat jonizacji tkanek, I (wzor 4.2 w rozprawie, tutaj funkcja 4.2 -
> 4.10) oraz efektywng liczbe atomowa, Z,rr (WzOr 4.3 w rozprawie, tutaj funkcja 4.8) dla
kazdego wkiadu.
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Materiaty dodatkowe

1. Algorytm obliczeniowy dla procedury kalibracyjnej DECT dla
fantomu kalibracyjnego CIRS, stosowanego w CCB IFJ PAN,
przygotowany w programie MATLAB

Zadaniem tego skryptu jest wyznaczenie $rednich wartos$ci liczb CT oraz MU_RATIO, czyli tzw.
Dual energy index (DEI, w funkcji copyCalibrationHU zmieniono nazewnictwo) (U L -
U H)/(U_L + U_H) dla fantomu kalibracyjnego z dedykowanymi wkladami z materiatlow
tkankopodobnych. Aby wyznaczy¢ te wartosci, trzeba wczesniej przygotowaé odpowiednig
maske (algorytm nr 3), ktora wskaze, w ktorym miejscu znajduje si¢ dany wktad o parametrach
fizycznych, wskazanych przez producenta.

clear all
close all

scanfolder="/.../.../.../IDECT calibration_folder/";

%% Constants

n=3.3; % Zeff exponent (landry 2013)
[~,scanname,~] = fileparts(fileparts(scanfolder));
disp(['scan name: ' scanname]);

%% get inserts mean values and standard deviation (for 80kVp and 140kVp)
disp(‘loading mean values for calibration phantom..."
load([scanfolder 'CalibrationValuePath.mat7);
tic
try

load(CalibrationValuePath)
catch

disp('no mean CT values file found’)

disp(‘calculate CT values:")

%% load merged_filenames

disp(‘loading filenames...")

filename = dir([scanfolder ‘filename*.mat");

try

load([scanfolder filename.name], 'merged_filenames'’)
catch
disp('no merged_filename file found’)

end

clear filename

%% Read CT files

disp('loading CT files...")

tic

[CtGrid.CT, ~, CtGrid.DEI] = getPhantomCts(merged_filenames);

toc
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clear merged_filenames
%% Load Masks
disp(‘'loading masks...")
maskname = dir([scanfolder 'Masks*.mat']);
tic
try
load([scanfolder maskname.name], 'mask_phantoms'")
catch
disp('no mask file found")
end
toc
[CT values_calibration, MU_RATIO_ values_calibration] = getMeanCtNumbers(CtGrid.CT,
CtGrid.DEI, mask_phantoms);
CalibrationValuePath = [scanfolder 'CT_values_ DECT ' scanname '.mat";
save(CalibrationValuePath,'CT_values_calibration',MU_RATIO_values_calibration")
try
save([scanfolder 'scandata.mat'],'CalibrationValuePath',"-append")
catch
save([scanfolder 'scandata.mat'],'CalibrationValuePath")
end
end
toc
clear maskname CalibrationValuePath mask_phantoms

2. Algorytm obliczeniowy dla procedury wyznaczania parametru
SPR na podstawie tomografii dwuenergetycznej DECT,
przygotowany w programie MATLAB

Zadaniem tego skryptu jest wyznaczenie mapy parametrow SPR, tj. wyliczenie wartosci SPR dla
kazdego voksela skanu CT. Do prawidtowego wykonania skryptu niezbedne sa wyznaczone
wcze$niej w procedurze kalibracyjnej liczby CT oraz DEI  kazdego wkladu fantomu
kalibracyjnego. Skrypt wymaga réwniez wprowadzenia odpowiedniej maski (algorytm nr 3),
ktorej zadaniem jest wskazanie miejsca na obrazach CT, w ktorych znajduja si¢ konkretne

wktady.

Pierwszym etapem realizacji skryptu jest wczytanie informacji o fantomie CIRS (od producenta),
nastepnie wczytanie wartosci liczb CT i indeksu DEI dla skanéw tego fantomu i wkladow
kalibracyjnych, ktore uzyskano za pomocg algorytmu nr 1. Nastepnie wczytuje si¢ skany CT
fantomu z wkladami o nieznanych wlasciwosciach fizycznych. Nastepnym etapem jest
wyznaczenie wspotczynnikow kalibracyjnych: a,b,@,y;,c; i c, (odpowiednie wzory w

rozprawie to 4.4, 4.5 i 4.6), po czym Korzystajac z tych wspotczynnikoéw, dla wkladow o

131



Materiaty dodatkowe

nieznanych parametrach wyznacza si¢ kolejno: wzgledna gesto§é elektronowa (funkcja 4.13),
efektywna liczbe atomows oraz potencjal jonizacji (funkcja 4.14). Ostatnim etapem jest
wyliczenie parametru SPR (funkcja 4.15).

%% Code initially written by G. Landry at MAASTRO clinic and LMU Munich
%% SPR calculation changed to Saito et al. 2017 formulation by F. Doerringer at LMU
Munich, 2018 reformulated by KN, adjusted for IFJ application by AW

%% SPR evaluation

close all
clear all

%%
scanfolder =".. \..\DECT _calibration_folder \’;

WRITEMHA =1,

%% Constants
BETA = 0.5562; %200MeV
Iwater = 78; % according to new (2015) ICRU report

fitParam.eanSeparation = 8.8; % separation value between soft and bone tissue, needed for
Zeff2l fit
fitParam.eanExponent = 3.3; % Zeff exponent according to Saito 2017

CIRSpath = ...\...\A_Z composition_CIRS_IFJ.mat’;

%%%%%%0%%% % %% %% %% % %% %% %% %% %% % %% %% % %% %% % %% %% % % %%
%%%

%% load inputs

%%%%%%0%%% %% % %% %% % %% %% % %% % %% %% % %% % %% %% % %% %% % %% %
%%%

disp('loading filenames...")
tic
filename = dir([scanfolder ‘filename_phantomscans.mat]);
try
load([scanfolder filename.name], ‘'merged_filenames’)
catch
disp('no merged_filename file found’)
end
toc
clear filename
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disp('load Calibration values...")

tic

dataname = dir([scanfolder 'CalibrationValuePath.mat']);

try
load([scanfolder dataname.name], 'CalibrationValuePath')
load(CalibrationValuePath, 'CT_values_calibration")
disp(['loaded CT calibration values from ' CalibrationValuePath])

catch
disp('no CT calibration values file found")

end

try
load([scanfolder dataname.name], 'CalibrationValuePath')
load(CalibrationValuePath, 'MU_RATIO_values_calibration’)
disp(['loaded MU_RATIO calibration values from ' CalibrationValuePath])
catch
disp('no MU_RATIO calibration values file found')
end
clear dataname CalibrationValuePath

%% Read CT files

disp('loading CT files...")

tic

[CtGrid.CT, ~, CtGrid.DEI] = getPhantomCts(merged_filenames);
toc

% clear merged_filenames

%% Load calibration phantom insert properties
[CIRS] = getPhantomInsertProperties(scanfolder, CIRSpath); %needs Insertorder *.mat

[CIRS] = copyCalibrationHU(CIRS, CT _values_calibration, MU_RATIO_values_calibration);
CIRS.ean = calculate_ean_reference(fitParam.eanExponent,CIRS);

clear CT_values_calibration MU_RATIO_values_calibration

%% Calculate fit parameters from calibration

ean_water =
((11.2*1/1.008+88.8*8/15.99*8/fitParam.eanExponent)/(11.2*1/1.008+88.8*8/15.99))"\(1/fitPa
ram.eanExponent);

Z_help = (CIRS.ean/ean_water).~itParam.eanExponent -1; % Saito eq. 3, left side

x_help = (CIRS.measuredMean.CT80.HU + 1000)./(1000.*CIRS.red)-1; % Saito eq. 3, right
side. gamma to be fitted.

I_help = log(CIRS.I)-log(lwater); % Saito eq. 6, left side. c's to be fitted.

fitParam.eanSeparationTol = (fitParam.eanSeparation/ean_water).*fitParam.eanExponent -1;
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Index_Z_soft = find(Z_help <= fitParam.eanSeparationTol);
Index_Z_bone = (1:length(Z_help))";
Index_Z_bone(Index_Z_soft)=[];

% % Saito eq. 2 fitted to reference red. fit parameters obtained: a,b,alpha

funcAlpha=@(alpha)fit_red(alpha, CIRS.measuredMean.CT80.HU,
CIRS.measuredMean.CT140.HU, CIRS.red);

[fitParam.red, resnorm, residual,~, ~, ~, jacobian] = Isgnonlin(funcAlpha,[0 0 0],[-1 -1 -1],[2
22]);

%standard error SE:

covarmat = inv(transpose(jacobian)*jacobian);

dof = length(residual) - length(fitParam.red); clear SE

for i = 1:size(covarmat,1)

SE(1,i) = sgrt(covarmat(i,i)*resnorm/dof);

end

%confidence interall:

fitParam.red
% SE

t_95 = tinv(0.05,dof)*SE

% % Saito eq. 3 fitted to reference Zeff. fit parameter obtained: gamma

funcGamma=@(gamma)fit EANRED2gamma(gamma, x_help, Z_help);

[fitParam.gamma, resnorm, residual,~, ~, ~, jacobian] = Isgnonlin(funcGamma,[8 0],[7 -
11111 1]);

%standard error SE:

clear covarmat; covarmat = inv(transpose(jacobian)*jacobian);

dof = length(residual) - length(fitParam.gamma); clear SE

for i = 1:size(covarmat,1)

SE(1,i) = sqrt(covarmat(i,i)*resnorm/dof);

end

%confidence interall:

fitParam.gamma
% SE

t_95 = tinv(0.05,dof)*SE

funczZeff2l=@(c)fit_Zeff2l(c, Z_help(Index_Z_soft), I_help(Index_Z_soft));

[fitParam.eanSoft, resnorm, residual,~, ~, ~, jacobian] = Isgnonlin(funczeff2l,[0 0],[-1 -1],[1
1D;

%standard error SE:

clear covarmat; covarmat = inv(transpose(jacobian)*jacobian);

dof = length(residual) - length(fitParam.eanSoft); clear SE

for i = 1:size(covarmat,1)

SE(1,i) = sqrt(covarmat(i,i)*resnorm/dof);

end

%confidence interall:

fitParam.eanSoft
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% SE
t 95 =tinv(0.05,dof)*SE

funczeff21=@(c)fit_Zeff2l(c, Z_help(Index_Z bone), |_help(Index_Z bone));

[fitParam.eanBone, resnorm, residual,~, ~, ~, jacobian] = Isgnonlin(funczZeff2l,[0 O],[-1 -1],[1
11;

%standard error SE:

clear covarmat; covarmat = inv(transpose(jacobian)*jacobian);

dof = length(residual) - length(fitParam.eanBone); clear SE

for i = 1:size(covarmat,1)

SE(1,i) = sqrt(covarmat(i,i)*resnorm/dof);

end

%confidence interall:

fitParam.eanBone
% SE

t_95 = tinv(0.05,dof)*SE

clear Z_help x_help I_help Index_Z_soft Index_Z_bone funcAlpha funcGamma funcZeff2l
funczeff2l

%% Convert CT numbers to rho_e, Zeff and | with calibration of CIRS phantom (converting for
any images)

CtGrid.RED = cell(size(CtGrid.CT,1),1);
CtGrid.EAN = cell(size(CtGrid.CT,1),1);
CtGrid.Inl = cell(size(CtGrid.CT,1),1);

for j = 1:size(CtGrid.CT,1)
[CtGrid.RED{j,1}] = HU2RED(CtGrid.CT{j,1},CtGrid.CT{j,2},fitParam.red); % Saito eq.

[CtGrid.EAN{j,1}, CtGrid.Inl{j,1}] =
HURED2EAN_I(CtGrid.CT{j,1},CtGrid.RED{j,1} fitParam,ean_water,lwater); % Saito eq. 3 +
6 rearranged for Zeff and |
CtGrid.I{j,1} = exp(CtGrid.Inl{j,1});
end

%% Calculate SPR and I-values for different phantoms
CtGrid.SPR = cell(size(CtGrid.CT,1),size(CtGrid.CT,2));

for j = 1:size(CtGrid.CT,1)

CtGrid.SPR{j,1} =
calc_SPR_Saito(CtGrid.RED{j,1},CtGrid.CT{j,1} fitParam,BETA, lwater); % Saito eq. 8 (in
first form)

end
clear j
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%%%%%%%6%% %% % %% % %% %% %% %% %% %% %% % % %% %% % % % %% %% % %% %
%%%%%%%%%% %% %% %% % %% %% %% %% %% %%

%% Save results

%%%%%%%6%%%% % %% % %% %% %% %% % % %% %% % % %% %% % % % %% %% % %% %
%%%%%% %% %% %% %% %% % %% %% %% %% %% %%

if WRITEMHA ==
disp(‘Save results")
end

for j = 1:size(CtGrid.CT,1)

filepath = fileparts(merged_filenames{1,2,j})

[~,info_delete] = readmha(merged_filenames{1,2,j});

%save results

if WRITEMHA ==

writemha([filepath /A8 Saito_SPR_' num2str(j)

'.mha’],CtGrid.SPR{j,1},info_delete.Offset,info_delete.ElementSpacing,float);

end
end

3. Algorytm, stosowany do przygotowania maski, nakladanej na
obrazy CT w celu odczytu srednich wielkosci HU dla wkladow,

umieszczonych wewnatrz fantomu

Zadaniem tego skryptu jest przygotowanie maski, ktora wskaze, w ktérym miejscu znajduje sie
dany wktad o parametrach fizycznych, wskazanych przez producenta lub kazdy inny wktad o
nieznanych parametrach fizycznych. Maska jest dedykowana konkretnego fantomowi
kalibracyjnemu, w tym przypadku jest to fantom CIRS EDP (Electron Density Phantom, Model
062M, CIRS Inc.), stosowany do wykonania krzywej kalibracji dla terapii protonowej w CCB IFJ
PAN.

%% load inputs
%%%%%%%%%6%% % %% %% % %% % %% % %% %% % %% % %% % %% %% %% %% %% % %
%%%%%%% %% %% % %% %% %% %% %% %% % %% %%

scanfolder ='/.../.../DECT _calibration_folder /;

disp('loading filenames...")
tic
filename = dir([scanfolder ‘filename*.mat");
try
load([scanfolder filename.name], 'merged_filenames")
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catch

disp('no merged_filename file found")

end
toc

clear filename

RUN_CALCULATE_MASKS =1;
%% Read CT files

CT = cell(size(merged_filenames,1),size(merged_filenames,2));
CT _info = cell(size(merged_filenames,1),size(merged_filenames,?2));
disp('reading CT files...")

for j = 1:4 %size(merged_filenames,3) so number of phantoms
for i = 1:size(merged_filenames,1)

end

clearij

[CT{j,i},CT_info{j,i}] = readmha(merged_filenames{i,2,j}); %1mm
end

%% Create Masks (Lmm CT scan)

if RUN_CALCULATE_MASKS
mask_phantoms = cell(size(CT,1),1);
for j = 1:4%size(CT,1)

if j == 1 % CIRS Phantom HEAD with only bones inserts

sample_width = 60; % Pixel spacing: Insert diameter/size of pixel in transversal direction

(AIR BUBBLE EXCLUDED)

CT_null_1mm = zeros(512,512,size(CT{j,1},3))~=zeros(512,512,size(CT{j,1},3)); %

CT size

slices_cutoff = [40 90];% upper and lower bound on z axis, 40-90 for inserts without

water, 55-80 with water, then sample_width should be smaller

(14)

resulty = [249];% center of column on x axis(vv)
resultx = [412];% center of column on y axis(vv)

mask_help = cell(14,1); %numbers of sample (used in all iteration, for that a big size

mask_help{1,1} = CT_null_1mm;

figure;imagesc(CT{j,1}(:,:,28));

slice=slices_cutoff(1,1);

roi = imellipse(gca,[resultx(1,1)-sample_width/2  resulty(1,1)-sample_width/2

sample_width sample_width]./1);

mask_help{1,1}(:,:,slice) = createMask(roi);
clear roi;

mask_phantoms{j,1}= mask_help(~cellfun(isempty',mask_help));
clear mask_help
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end

if j == 2 % CIRS Phantom HEAD with corresponding inserts (without bones)
sample_width = 60; % Pixel spacing: Insert diameter/size of pixel in transversal direction
(AIR BUBBLE EXCLUDED)
CT_null_1mm = zeros(512,512,size(CT{j,1},3))~=zeros(512,512,size(CT{j,1},3)); %
CT size

slices_cutoff = [40 90];% upper and lower bound on z axis
resulty = [140 96 144 254 362 406 356];% center of column on x axis(vv)
resultx = [366 255 149 106 152 262 369];% center of column on y axis(vv)

figure;imagesc(CT{j,1}(:,:,28));
for s=1.7
mask_help{s,1} = CT_null_1mm;
slice=slices_cutoff(1,1);
roi = imellipse(gca,[resultx(1,s)-sample_width/2  resulty(1,s)-sample_width/2
sample_width sample_width]./1);
mask_help{s,1}(;,:,slice) = createMask(roi);
clear roi;
end

mask_phantoms{j,1}= mask_help(~cellfun('isempty’,mask_help));
clear mask_help
end

if j == 3 % CIRS Phantom BODY with only bones inserts
sample_width = 37; % Pixel spacing: Insert diameter/size of pixel in transversal direction
(AIR BUBBLE EXCLUDED)
CT_null_1mm = zeros(512,512,size(CT{j,1},3))~=zeros(512,512,size(CT{j,1}.,3)); %
CT size

slices_cutoff = [30 75];% upper and lower bound on z axis, 30-75 for inserts without
water, 45-65 with water, then sample_width should be smaller

resulty = [255 394];% center of column on x axis(vv)

resultx = [359 117];% center of column on y axis(vv)

figure;imagesc(CT{j,1}(:,:,28));
for s=1:2
mask_help{s,1} = CT_null_1mm;
slice=slices_cutoff(1,1);
roi = imellipse(gca,[resultx(1,s)-sample_width/2  resulty(1,s)-sample_width/2
sample_width sample_width]./1);
mask_help{s,1}(;,:,slice) = createMask(roi);
clear roi;
end

mask_phantoms{j,1}= mask_help(~cellfun('isempty',mask_help));
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clear mask_help
end

if j == 4 % CIRS Phantom BODY with corresponding inserts (without bones)
sample_width = 37; % Pixel spacing: Insert diameter/size of pixel in transversal direction
(AIR BUBBLE EXCLUDED)
CT_null_1Imm = zeros(512,512,size(CT{j,1},3))~=zeros(512,512,size(CT{j,1},3)); %
CT size

slices_cutoff = [30 75];% upper and lower bound on z axis

resulty = [183 255 153 452 183 116 256 394 328 255 358 58 327 116];% center of column
on X axis(vv)

resultx = [330 59 257 256 185 396 153 395 184 445 257 257 329 117];% center of column
ony axis(vv)

figure;imagesc(CT{j,1}(:,:,28));
for s=1:14
mask_help{s,1} = CT_null_1mm;
slice=slices_cutoff(1,1);
roi = imellipse(gca,[resultx(1,s)-sample_width/2  resulty(1,s)-sample_width/2
sample_width sample_width]./1);
mask_help{s,1}(:,:,slice) = createMask(roi);
clear roi;
end

mask_phantoms{j,1}= mask_help(~cellfun('isempty’,mask_help));
clear mask_help
end

end
disp('saving mask..."
save('Masks_ DECT_1mm_phantomscans_sept2019.mat','mask _phantoms','-v7.3")
clear CT_null_1mm resultx resulty slices_cutoff sample_width
else
maskname = dir([scanfolder 'Masks_*.mat"])
load([scanfolder maskname.name]','mask_phantoms")
end
clear j RUN_CALCULATE_MASKS

4. Stosowane w skryptach funkcje:
4.1.function [CT, CT _info, DEI] = getPhantomCts (merged_filenames)

CT = cell(size(merged_filenames,3),size(merged_filenames,1));
CT _info = cell(size(merged_filenames,3),size(merged_filenames,1));
DEI = cell(size(merged_filenames,3),size(merged_filenames,1));
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for j = 1:size(merged_filenames,3) %phantom

for i = 1:size(merged_filenames,1) % energy

[CT{],i},CT_info{j,i}] = readmha(merged_filenames{i,2,j});

end

DEI{j,1} = ((CT{j,1}./1000+1)-
(CT{j,2}./1000+1))./((CT{j,1}./1000+1)+(CT{j,2}./1000+1)); % Dual energy index (U L -
U H)/(U_L+U_H) is referred to as MU_RATIO
end
clearij

4.2.function [CT_values, MU_RATIO values_calibration] = getMeanCtNumbers
(CT, MU_RATIO, mask_phantoms)

CT_values = cell(2,2); % Calibration phantoms (CIRS- 2 types: HEAD and BODY)

CT _values{1,1} = zeros(8,2); % all CIRS HEAD configurations 80kVp - for 8 inserts

CT_values{1,2} = zeros(8,2); % all CIRS HEAD configurations 140kVp - for 8 inserts

CT _values{2,1} = zeros(8,2); % all CIRS BODY configurations 80kVp - for 16 inserts, but
half from inner circle is the same as half for outer circle (so we use mean value)

CT_values{2,2} = zeros(8,2); % all CIRS BODY configurations 140kVp -for 16 inserts, but
half from inner circle is the same as half for outer circle (so we use mean value)

for j = 1:size(CT,1) % phantom

if j==1 % CIRS HEAD phantom (Config. 1 - bones)
fori=1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1)
value = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h,1}));
CT _values{1,i}(h,1) = mean( value );
CT _values{1,i}(h,2) = std( value );
value_ MU_RATIO = MU_RATIO{j,1}(logical(mask_phantoms{j,1}{h,1}));
MU_RATIO values_calibration{1,1}(h,1) = mean( value_MU_RATIO );
MU_RATIO values_calibration{1,1}(h,2) = std( value_MU_RATIO );
end
clear value h
end

end

if j ==2 % CIRS HEAD phantom (Config 2 - no bones)
fori=1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1) %7
value = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h,1}));
CT_values{1,i}(h+size(mask_phantoms{j-1,1},1),1) = mean( value );
CT_values{1,i}(h+size(mask_phantoms{j-1,1},1),2) = std( value );
value_ MU_RATIO = MU_RATIO{j,1}(logical(mask_phantoms{j,1}{h,1}));
MU_RATIO_values_calibration{1,1}(h+size(mask_phantoms{j-1,1},1),1) = mean(
value_ MU_RATIO);
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MU_RATIO values_calibration{1,1}(h+size(mask_phantoms{j-1,1},1),2) = std(
value_ MU_RATIO);
end
clear value h
end

end

if j == 3 % CIRS BODY phantom (Config. 1 - bones)
fori=1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1)/2
valuel = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2-1,1})); %inner insert
value2 = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2,1})); %outer insert
mean_value = [ mean( valuel ) mean( value2 ) ]; %inner and outer insert
CT_values{2,i}(h,1) = mean( mean_value );
CT _values{2,i}(h,2) = std( mean_value );
value_ MU_RATIO1 = MU_RATIO{j,1}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2-1,1}));
%inner insert
value_ MU_RATIO2 = MU_RATIO{j,1}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2,1}));
%outer insert
mean_value_MU_RATIO = [mean( value_MU_RATIO1 ) mean(
value_MU_RATIO2 )] ; %inner and outer insert
MU_RATIO values_calibration{2,1}(h,1) = mean( mean_value_MU_RATIO);
MU_RATIO values_calibration{2,1}(h,2) = std( mean_value MU_RATIO);
end
clear valuel value2 mean_value h
end

end

if j ==4 % CIRS BODY phantom (Config 2 - no bones)
for i =1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1)/2
valuel = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2-1,1})); %inner insert
value2 = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2,1})); %outer insert
mean_value = [ mean( valuel ) mean( value2 ) ]; %inner and outer insert
CT_values{2,i}(h+1,1) = mean( mean_value );
CT_values{2,i}(h+1,2) = std( mean_value );
value_MU_RATIO1 = MU_RATIO{j,1}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2-1,1}));
%inner insert
value_ MU_RATIO2 = MU_RATIO{j,1}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2,1}));
%outer insert
mean_value MU RATIO = [mean(  value_ MU_RATIO1 ) mean(
value_ MU_RATIO2 )] ; %inner and outer insert
MU_RATIO values_calibration{2,1}(h+1,1) = mean( mean_value_MU_RATIO );
MU_RATIO values_calibration{2,1}(h+1,2) = std( mean_value_ MU_RATIO);
end
clear valuel value2 mean_value h
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end
end

end

4.3.function [CIRS] = getPhantomInsertProperties(scanfolder, CIRSpath)

%% Prepare phantom data (CIRS)
InsertOrderfile = dir([scanfolder 'InsertOrder_*.mat");
try

load([scanfolder InsertOrderfile.name], 'InsertOrder")
catch

disp(‘'no insert order file found")
end

% CIRS
load(CIRSpath); % CIRS: elemental composition, mass density and other phantom properties

reordering_inserts = InsertOrder.CIRS;

fori=1:8
names_cirs_reordered(i,1) = cellstr(names_cirs{reordering_inserts(1,i)});
composition_cirs_reordered(i,:) = composition_cirs(reordering_inserts(1,i),:);
massdensity_cirs_reordered(i,1) = massdensity_cirs(reordering_inserts(1,i),1);

end

CIRS.names = names_cirs_reordered;

CIRS.comp = composition_cirs_reordered;

CIRS.Z = Z cirs;

CIRS.A = A_cirs;

CIRS.elementl = |_cirs;

CIRS.rho = massdensity_cirs_reordered;

CIRS.red = calculate_red_reference_strct(CIRS);

CIRS.1 = calculate_1_reference_strct(CIRS);

clear names_cirs_reordered  composition_cirs_reordered = massdensity_cirs_reordered
reordering_inserts

clear composition_cirs Z_cirs A_cirs |_cirs names_cirs massdensity_cirs

clear InsertOrderfile InsertOrder

4.4 function [CIRS] = copyCalibrationHU(CIRS, CT_values_calibration,
MU_RATIO_ values_calibration)

CIRS.measuredMean.CT80.HU = CT_values_calibration{1,1}(:,1);
CIRS.measuredMean.CT80.std = CT_values_calibration{1,1}(:,2);
CIRS.measuredMean.CT140.HU = CT _values_calibration{1,2}(:,1);
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CIRS.measuredMean.CT140.std = CT_values_calibration{1,2}(:,2);
CIRS.measuredMean.DEI = MU_RATIO values_calibration{1,1}(:,1);
CIRS.measuredMean.DEIstd = MU_RATIO_values_calibration{1,1}(:,2);

4.5.function [CT_values] = getMeanCTNumbers_DECT (CT, mask_phantoms)

CT values = cell(4,2); % Calibration phantoms (CIRS- 2 types: HEAD and BODY)

CT_values{1,1} = zeros(8,2); % CIRS HEAD configuration 1 80kVp - for 8 inserts

CT _values{1,2} = zeros(8,2); % CIRS HEAD configuration 1 140kVp - for 8 inserts

CT _values{2,1} = zeros(8,2); % CIRS HEAD configuration 2 80kVp - for 16 inserts, but
half from inner circle is the same as half for outer circle (so we use mean value)

CT _values{2,2} = zeros(8,2); % CIRS HEAD configuration 2 140kVp -for 16 inserts, but
half from inner circle is the same as half for outer circle (so we use mean value)

CT _values{3,1} = zeros(8,2); % CIRS BODY configuration 1 80kVp - for 8 inserts

CT _values{3,2} = zeros(8,2); % CIRS BODY configuration 1 140kVp - for 8 inserts

CT_values{4,1} = zeros(8,2); % CIRS BODY configuration 2 80kVp - for 16 inserts, but
half from inner circle is the same as half for outer circle (so we use mean value)

CT_values{4,2} = zeros(8,2); % CIRS BODY configuration 2 140kVp -for 16 inserts, but
half from inner circle is the same as half for outer circle (so we use mean value)

for j = 1:size(CT,1) % phantom

if j==1 % CIRS HEAD phantom (Config. 1)
for i =1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1)
value = CTq{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h,1}));
CT_values{1,i}(h,1) = mean( value );
CT _values{1,i}(h,2) = std( value );

end
clear value h
end

end

if j ==2 % CIRS HEAD phantom (Config 2)
for i =1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1) %7
value = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h,1}));
CT _values{j,i}(h,1) = mean( value );
CT_values{j,i}(h,2) = std( value );

end
clear value h
end

end
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if j ==3 % CIRS BODY phantom (Config. 1)
fori=1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1)/2
valuel = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2-1,1})); %inner insert
value2 = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2,1})); %outer insert
mean_value = [ mean( valuel ) mean( value2 ) ]; %inner and outer insert
CT_values{j,i}(h,1) = mean( mean_value );
CT _values{j,i}(h,2) = std( mean_value );

end
clear valuel value2 mean_value h
end

end

if j == 4 % CIRS BODY phantom (Config 2)
fori=1:2 % Different energies
for h = 1:size(mask_phantoms{j,1},1)/2
valuel = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2-1,1})); %inner insert
value2 = CT{j,i}(logical(mask_phantoms{j,1}{h*2,1})); %outer insert
mean_value = [ mean( valuel ) mean( value2 ) ]; %inner and outer insert
CT_values{j,i}(h,1) = mean( mean_value );
CT _values{j,i}(h,2) = std( mean_value );

end
clear valuel value2 mean_value h
end
end
end
4.6.function [CT, CT_info] = getCT_from_image(merged_filenames)

CT = cell(size(merged_filenames,3),size(merged_filenames,1));
CT _info = cell(size(merged_filenames,3),size(merged_filenames,1));

for j = 1:size(merged_filenames,3) %phantom
for i = 1:size(merged_filenames,1) % energy
[CT{],i},CT _info{j,i}] = readmha(merged_filenames{i,2,j});
end

end
clearij

4.7.function [deltaRED] = fit_red(alpha,HU80, HU140, red_ref)
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%equation 1 and 2 from Saito paper (as nominator - eql )
deltaRED=((1+alpha(2))*HU140-alpha(2)*HU80)/1000*alpha(1)+alpha(3)-red_ref;

end
4.8.function EAN = calculate_ean_reference(n,DATA)

%set value of exponent n in argument
EAN
(DATA.comp*((DATA.Z"n.*(DATA.Z./DATA.A)))./(DATA.comp*(DATA.Z./DATA.A)'

).~(An);
4.9.function RED = calculate_red_reference(DATA)

%electron density relative to water
RED = DATA.rho.*(DATA.comp*(DATA.Z./DATA.A))/(11.2*1/1.008+88.8*8/15.99);

% N_A = 6.022140857*10"23;

% red_water_ref = 3.343 * 10"23;

% N_A/red_water_ref ans=1.8014

% 1/(0.112*1/1.008+0.888*8/15.99) ans = 1.8005

4.10. function I = calculate_I_reference(DATA)

| = exp(DATA.comp*((DATA.Z./DATA.A). *log(DATA.elementl))'./ (DATA.comp*
(DATA.Z./DATA.A)Y))

4.11. function [delta] = fit. EANRED2gamma(gamma, x_help, Z_help)

delta = x_help*gamma(1) + gamma(2) - Z_help;
end

4.12. function [delta] = fit_Zeff2I(c, Z, I)

delta = Z*c(1) - c(2) - I;
end

4.13. function [RED] = HU2RED(HUS0, HU140, fitParam)

%%CALCULATE RED FROM SAITO ET AL. 2012 EQUATION 4
%Parameters for conversion

a= fitParam.red (1);

alpha= fitParam.red (2);

b= fitParam.red (3);
RED=a/1000*((1+alpha).*HU140-alpha.*HU80)+b;
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4.14. function [Z_saito, Lnl_saito] = HURED2EAN_I(HU_lowE, RED, fitParam,

ean_water, lwater)

%%CALCULATE EAN FROM SAITO ET AL. 2017 EQUATION 3
%Parameters for conversion

gamma = fitParam.gamma(1);
offset = fitParam.gamma(2);

intermediate = gamma*((HU_lowE+1000)./(1000.*RED)-1)+offset;
Z_saito = ((intermediate+1)."(1/fitParam.eanExponent))*ean_water;

%%CALCULATE | FROM SAITO ET AL. 2017 EQUATION 6
%Parameters for conversion

% 2 sets of fit parameters for soft and bone tissue

cl_s = fitParam.eanSoft(1);

c0_s = fitParam.eanSoft(2);

cl b = fitParam.eanBone(1);

c0_b = fitParam.eanBone(2);

Lnl_saito = zeros(size(intermediate));

idx = sign(intermediate - fitParam.eanSeparationTol);

Lnl_saito(idx == -1) = c1_s * intermediate(idx == -1) - c0_s + log(lwater);
Lnl_saito(idx == 1) = ¢1_b * intermediate(idx == 1) - cO_b + log(lwater);

4.15. function [SPR]=calc_SPR_Saito(RED,HU_lowE fitParam,BETA,lwater)

%%ithis calculates the proton stopping power
%fit parameters

gamma = fitParam.gamma(1);
offset = fitParam.gamma(2);
cl s = fitParam.eanSoft(1);
c0_s = fitParam.eanSoft(2);
cl b = fitParam.eanBone(1);
c0_b = fitParam.eanBone(2);

intermediate = gamma*((HU_lowE+1000)./(1000.*RED)-1)+offset;

TOP = zeros(size(intermediate));

% calculate SPR for soft and bone tissue separately with different fit parameters from the two
Zeff_2_1 fit segments

idx = sign(intermediate - fitParam.eanSeparationTol);

TOP(idx == -1) = c1_s * intermediate(idx == -1) - c0_s;

TOP(idx == 1) = c1_b * intermediate(idx == 1) - c0_b;

BOTTOM = log(2*511E3*BETA"2/(1-BETA"2))-BETA2-log(Iwater);
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SPR = RED.*(1-(TOP/BOTTOM));
SPR(SPR<0)=0;

4.16. function filenameOUT = plastimatch(filenameCT)

% PLASTIMATCH Combine .ima files that you get from CT scanner to .mha file
% that can be parsed with MATLAB

%

% filenameOUT = plastimatch(filenameCT)

% filenameCT - input folder with .ima files

% filenameOUT - output .mha file

% add local version of plastimatch to path
setenv('PATH', [getenv('PATH')
":~/software/opt/trusty/x86_64/plastimatch/20140225/plastimatch']);

% generate appropriate file name/location
[~, name ,~] = fileparts(filenameCT);
filenameOUT = [filenameCT /' name '_plastimatch.mhaT;

command = ['plastimatch convert --input ' filenameCT ' --output-img ' filenameOUT ' --output-
type floatT];
system(['LD_LIBRARY _PATH=/software/opt/xenial/x86_64/plastimatch/1.6.4/lib; '
command]);

end
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