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NASLOV: Dozimetrijska verifikacija klinickog sistema za planiranje radioterapije.
REZIME:

Moderna radioterapija (RT) danas predstavlja tehni¢ko-tehnoloski najslozeniju
medicinsku disciplinu, gde se jonizujuce zracenje koristi kao lek u leCenju malignih
bolesti. Uz pomo¢ savremene tehnologije, zracenje se precizno aplikuje na volumen
tkiva u kome se nalaze tumorske celije sa ciljem trajnog uniStenja, dok se nastoji da se
okolno zdravo tkivo maksimalno postedi.

Ova dozimetrijska studija se bazira na tzv. End-to-End testu, koji pomoc¢u heterogenog
fantoma Thorax 002LFC, dimenziono i anatomski simuliraju¢i ljudski toraks,
kontrolise ta¢nost svih bitnih karika u RT lancu.

Osnovni ciljevi ove dozimetrijske studije su bili istraziti da li postoji znacajna razlika u:
a) dozimetrijskoj kalkulaciji sistema za planiranje radioterapije (TPS) u odnosu na
vrednosti dobijene merenjem u fantomu na medicinskom linearnom akceleratoru
(Linak) za 3D konformalnu (3DCRT), intenzitetom modulisanu (IMRT) i zapreminski
modulisanu lu¢nu (VMAT) radioterapijsku tehniku zracenja, b) tacnosti dozimetrijskog
proracuna izmedu kalkulacionih algoritama Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) i
Acuros XB u razli¢itim tkivima i energijama fotonskih snopova (6 MV i 16 MV), ¢)
konverzionim krivama dobijenim CIRS 062M pelvis i Thorax 002LFC fantomima, pri
istim kondicijama kompjuterizovane tomografije (CT) - simulatora.

Navedeni Thorax fantom je skeniran na CT simulatoru, na osnovu ¢ega su napravljeni
RT planovi u TPS-u, te je ozracen i izmerene su apsolutne doze na Linaku.

Provedenim istrazivanjem dobijena je potvrda ispravnog racunanja doze TPS-a u
odnosu na pacijentu Linakom isporuc¢enu. Dokazano je da postoji znacajna razlika
relativnih gresaka izmedu fotonskih snopova, tj. TPS preciznije racuna RT tretmane sa
6 MV u odnosu na 16 MV. Utvrdena je statisticki znacajno manja relativna greska kod
AAA vs Acuros XB, za kost. CT konverzione krive zavise od napona u CT cevi, a
fantom Thorax 002LFC moze se koristiti za kontrolu CT konverzione krive (kao deo
kontrole kvaliteta, End-to-End testa).

U klini¢koj praksi pacijenti na CT simulatoru trebaju se snimati samo na naponu CT
cevi na kom je uradena konverziona kriva (Haunsfildove jedinice (HU) u relativnu
elektronsku gustinu (RED)), uneta u TPS. Trebalo bi razmotriti mogucnosti da RT TPS,

za jedan CT simulator ima opciju sa viSe konverzionih krivih, za razli¢ite napone CT



cevi, pre¢nika CT rekonstruisanog vidnog polja (FOV) i dimenzije lokalizacije koja se
snima.
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SUMMARY:

Modern radiotherapy (RT) today is technically and technologically the most complex
medical discipline where ionizing radiation is used as a medicine in the treatment of
malignant diseases. With the help of modern technology, radiation is precisely applied
to the volume of tissue in which tumor cells are located with the aim of permanent
destruction, while striving to save the surrounding healthy tissue as much as possible.
This dosimetric study is based on the so-called End-to-End test, which uses the
heterogeneous phantom Thorax 002LFC, which dimensionally and anatomically
simulates the human thorax, to control the accuracy of all-important links in the RT
chain.

The main objectives of this dosimetric study were to investigate whether there is a
significant difference in: a) dosimetric calculation of radiotherapy planning system
(TPS) in relation to the values obtained by measuring in a phantom on a medical linear
accelerator (Linak) for 3D conformal (3DCRT), intensity modulated (IMRT) and
volume modulated arc (VMAT) radiotherapy technique, b) accuracy of dosimetric
calculation between calculation algorithms Analytical Anisotropic Algorithm (AAA)
and Acuros XB in different tissues and energies of photon beams (6 MV and 16 MV),
c) conversion curve obtained by CIRS 062M pelvis and Thorax 002LFC phantoms, at
the same conditions of computed tomography (CT) - simulator.

We scanned the Thorax phantom on a CT simulator, on the basis of which RT plans
were made in TPS and irradiated it and measured the absolute doses on Linak.

The conducted research confirmed the correct TPS calculation of the dose in relation to
the patient delivered with Linak. We have proved that there is a significant difference in
relative errors between photon beams, ie TPS more accurately calculates RT treatments
with 6 MV compared to 16 MV. We found a statistically significantly smaller relative
error in AAA vs Acuros XB, for bone. CT conversion curves depend on the CT tube
voltage and the phantom Thorax 002LFC can be used to control the CT conversion

curve (as part of the quality control, End-to-End test).



In clinical practice, patients on a CT simulator should be imaged only at the voltage of
the CT tube on which the conversion curve was done, Hounsfield units (HU) to relative
electron density (RED) and entered into the TPS. Possibilities should be considered that
the RT TPS, for one CT simulator, has an option with multiple conversion curves, for
different CT tube voltages, the diameter of the reconstructed field of view (FOV) and
the dimensions of the localization being recorded.
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KORISCENE SKRACENICE

RT-radioterapija

PTV-ciljni volumen za planiranje radioterapije (treatment planning volume)
OAR-organ od rizika (organs at risk)

Linak-madicinski linearni akcelerator

TPS-sistem za planiranje radioterapije (treatment planning system)
CT-kompjuterizovana tomografija

3DCRT-trodimenziona konformalna radioterapija
IMRT-intenzitetom modulisana radioterapija
VMAT-zapreminski modulisana lu¢na radioterapija
MR-magnetna rezonanca

PET-pozitronska emisiona tomografija

MU-monitorska jedinica

HU-Haunsfildova jedinica

EM-elektromagnetno zracenje

Z-atomski broj

RED-relativna elektronska gustina

EBRT-radioterapija eksternim jonizuju¢im zraenjem
FOV-precnik CT rekonstruisanog vidnog polja
AAA-analiticki anizotropni algoritam

Acuros XB- kalkulacioni algoritam

QA-osiguranje kvaliteta

QC-kontrola kvaliteta

TERMA-ukupna energija oslobodena po jedinici mase
KERNEL-funkcija prostiranja apsorbovane doze
MLC-multilamelarni kolimator

SD-standardna devijacija

ROI-region od interesa

SSD-distanca 100 cm izmedu povrSine koze i izvora X zraka.
SAD-izocentri¢na tehnika

FS-dimenzije (X, y) zra¢nog polja

IAEA-medunarodna agencija za atomsku energiju



TRS-serija tehnickih izvestaja
SE-standardna greska
Cl-interval pouzdanosti
FF-ravnajudi filter

LBTE-linearna Bolcmanova transportna jednacina
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1. Uvod

Osnovni modaliteti le¢enja onkoloskih pacijenata su: hirurgija, hemoterapija i
radioterapija. U zavisnosti od brojnih klini¢kih parametara, primenjuju se simultano ili
sekvencijalno. Procena je da oko 50 % onkoloskih pacijenata dobija radioterapiju.

Na nivou tehnoloske kompleksnosti i klinicke primene tehni¢ki savremene opreme,
radioterapija (RT) danas predstavlja zahtevnu medicinsku disciplinu. U lecenju
malignih bolesti radioterapijom, jonizujuce zracenje se koristi kao lek koji se uz pomo¢
savremenih radioterapijskih aparata i odgovarajuéih tehnika zracenja, precizno “dozira”
I usmerava na ciljni volumen, odnosno volumen tkiva u kome se nalaze tumorske ¢elije
sa ciljem njihovog trajnog uniStenja. Preciznim usmeravanjem zra¢nog snopa na tumor,
nastoji se da $to manji deo okolnog zdravog tkiva primi dozu zracenja koja bi mogla da
dovede do pojave komplikacija (slika 1). Kvalitet (vrsta i energija fotonskog snopa) i
kvantitet (apsorbovana doza) jonizujuceg zracenja, kao leka koji se daje pacijentu,
moraju se stalno kontrolisati jer se efikasnost radioterapije postize 1 odrzava
aplikovanjem precizno odredene doze odredenog kvaliteta jonizujuceg zracenja u ciljni
volumen za planiranje radioterapije (PTV), sa precizno definisanim granicama

radiotolerancije okolnih organa od rizika (OAR).

fotonski snop

tumor-meta (PTV)

Slika 1. Primer rasporeda zracnih polja sa volumenom mete i OAR.



Razvoj radarske tehnologije, omogucéio je konstruisanje linearnih akceleratora i njihovu
primenu u medicini (slika 2). Tehnicke karakteristike medicinskih linearnih
akceleratora (Linak), omogudile su generisanje vise energija megavoltaznih (MV)
fotonskih (X-zraci) i elektronskih snopova (MeV), a time i efikasno sprovodenje

radioterapije za sve tumorske lokalizacije.

Slika 2. Linearni akcelerator Varian DHX (radioterapija IMC-Affidea, Banja Luka).

Brzi razvoj kompjuterske tehnologije i njena primena u radioterapiji doveli su, u
poslednjim decenijama proslog veka, do konstruisanja novih generacija kompjuterskih
sistema za planiranje radioterapije (TPS), Sto je, uz primenu savremenih (spiralnih)
aparata za kompjuterizovanu tomografiju (CT), omogucilo kvalitetnije ali i

kompleksnije planiranje radioterapije (slika 3).

Slika 3. Radioterapijski CT simulator GE Light Seed (IMC-Affidea, Banja Luka).



To je bila osnova za uvodenje koncepta trodimenzionalne konformalne radioterapije
(3DCRT), zasnovane na CT imidzingu i volumnom (3D) planiranju zrac¢enja, kojim se
oblik zra¢nog polja i zapreminska distribucija doze prilagodavaju (konformiraju)
nepravilno oblikovanom ciljnom volumenu (slika 4). Za 3D planiranje
najkompleksnijih tehnika zracenja, intenzitetom modulisanoj radioterapiji (IMRT) i
zapreminski modulisanoj lu¢noj terapiji (VMAT), danas se Cesto primenjuje softverska
fuzija vise imidzing metoda kao Sto su CT i magnetna rezonanca (MR) ili CT i
pozitronska emisiona tomografija (PET). Time je omoguceno preciznije konturisanje

ciljnih volumena kao i preciznije sprovodenje RT tretmana.

Slika 4. Prostorni raspored IMRT tehnike, gde je oblik zra¢nog polja prostorno

prilagoden ciljnom volumenu - tumoru.

Planiranje zra¢nog tretmana je kompleksan proces koji se sastoji iz vise faza.
Radijacioni onkolog definise anatomske strukture pacijenta (na osnovu serije CT
preseka), tumor i okolne zdrave organe koji se mogu naci u zra¢nom polju. Planiranje
zracnog tretmana pocinje definisanjem geometrije fotonskih snopova, na osnovu cega
TPS racuna volumnu izodoznu distribuciju u pacijentu, sa ciljem preciznog ozracivanja
tumora, uz postedu okolnih OAR (slika 5). Osoba koja planira zracni tretman
(medicinski fizi¢ar), moze plan dodatno optimalizovati menjanjem viSe geometrijskih i

dozimetrijskih parametara: ugla zratnog polja, energije zraCenja, tezinskog faktora
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polja, ...... dok je konacni rezultat planiranja dobijanje optimalne izodozne distribucije u

pacijentu kao i odredenog broja monitorskih jedinica (MU) za svako zra¢no polje.

95 % od prepisane doze

(izodozni oblak)

meta-tumor

Slika 5. Prostorno konformiranje prepisane doze ciljnom volumenu-tumoru u Varian
Eclipse TPS, VMAT tehnikom zracenja.

Dubinske doze, profili zraénih snopova i drugi podaci sa Linaka, kao i podaci sa CT
(kalibracione krive), su karakteristicni samo za odredeni Linak (energiju) i CT koji se
koriste u odredenoj ustanovi u klinickoj praksi. Kalkulacija MU se sprovodi u sistemu

za planiranje RT, na bazi seta pomenutih podataka.

Procedura merenja svih neophodnih podataka (komisioniranje) za Linak je sloZen 1
vremenski vrlo zahtevan proces, a sastoji se od velikog broja izmerenih podataka, te je
realno moguce napraviti greSku i pogreSan podatak uneti u TPS (slika 6). Oblik
izracunate izodozne raspodele u pacijentu zavisi od kalkulacionog algoritma, podataka
sa CT-ai Linak-a unetih u TPS [1].



Inicijalna merenja-komisioniranje
Sistem za planiranje radioterapije (TPS)

podaci

,' _-‘W_ ! _"V‘

Kalkulacionialgoritmi

) Set merenja za svaku fotonsku
RT plan-tehnika zracenja: energiju linearnog akceleratora
-3D konformalna (3DCRT)

-IMRT (intenzitetom modulisana)
-VMAT (zapreminski modulisana)

CT-RED konverziona kriva

Slika 6. Podaci potrebni TPS-u za kalkulaciju 3D izodozne raspodele u pacijentu.

1.1. Vrste jonizujuceg zraCenja

ZraCenje je zajednicki naziv za sve oblike energije koji se emituju iz nekog izvora.
Jonizujuce zracenje moze direktno ili indirektno da jonizuje atome i molekule materije
kroz koju prolazi. U jonizujuce zracenje ubrajaju se elektroni (e°), protoni (p), alfa (o)
Cestice, teski joni, fotoni (X iy zracenje) i neutroni (n).

Jonizuju¢e zraCenje se u radioterapiji primjenjuje u dva oblika: talasno
(elektromagnetno) i korpuskularno (Cesticno). Ono ima vecu energiju nego S$to je
energija veze elektrona u atomu i molekulu, pa u interakciji sa atomima tkiva prekida

vezu izmedu elektrona i ostatka atoma, Sto dovodi do stvaranja jonskog para [2].

1.1.1. Fotonsko zracenje

Po fizickim karakteristikama, u okviru klasi¢ne elektrodinamike, jonizujuce fotonsko
zraCenje spada u elektromagnetno (EM) zraCenje, a u zavisnosti od mehanizma
nastanka moze biti gama (y) ili rendgensko (X) zracenje. U energetskom spektru EM
zraCenja X 1 y zraenje imaju najvecu energiju (i najmanju talasnu duzinu) (slika 7).
Prenosnici su EM interakcije, neutralni su pa ne interaguju medu sobom. Buduéi da

imaju iste fiziCke osobine i da na isti nain stupaju u interakciju sa materijom, y i X
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zraCenje u interakciji sa bioloSkim sistemima dovode do istog radiobioloskog efekta

[2].

e Energija
frekvencija 3.1920  3.10'8 3-10"  3-10" 310" 310" 3108 3-10° 3-10°
[Hz] | I 1 | | | | | | L L l | | | | | |
B 1072 1071 10°® 10°¢ 10 102 1 10? 10*
alasna duZina | | ] | | | ] | ] | | | | | | i
fm]
» o
¥ zralenje 2 o
:;‘ % infracrveno zracenje radiotalasi
X zradenje 'L;J
mikrotalasi
T T T T T T T T T T T T T T T T
talasna duzina ()2 1 10° 10° 10° 10% 10" 10" 10"
[nm)

vidljiva svjetlost

400 500 600 700 A/ nm

Slika 7. Spektar elektromagnetnog zracenja.

1.1.1.1. Zakoc¢no (X) zracenje

Rendgensko (X) zracenje koje se koristi u RT, nastaje vesStacki generisanim procesima.
Ovaj se proces objasnjava zakonima klasicne elektrodinamike, budu¢i da
visokoenergijski elektroni bivaju ubrzani prolaskom kroz EM polje jezgara atoma

elemenata velike gustine, pri ¢emu dolazi do emisije ,,zako¢nog” X zracenja (slika 8).

X zrak

elektron ¢
‘

M ljuska

Slika 8. Nastanak ,,zako¢nog” X zracenja pri prolasku ubrzanog elektrona u polju

jezgra.



Kada se lakoj, naelektrisanoj Cestici promeni brzina pod dejstvom Kulonovog polja
jezgra ili elektrona iz omotaca, ¢ime se u skladu sa zakonom odrzZanja energije,
kineticka energija Cestice smanjuje jer je doslo do emisije EM zracenja. Zbog toga se
ovo zraCenje naziva zakocno. Do radijacije ¢e do¢i ako elektron poseduje energiju
mnogo veéu od energije mirovanja elektrona E >> me ¢?, koje dalje moze jonizovati
atome sredine. Gubitak energije na jonizaciju dominantan je na niZim energijama dok
¢e do radijacije do¢i na visSim energijama [3]. Gubitak energije elektrona na zracenje

proporcionalan je sa Z2, gde je Z atomski broj sredi krozne koji elektron prolazi [4].

1.1.2. Prolazak X zraka kroz materiju

X-zraci pri kretanju kroz materiju interaguju sa jezgrima i elektronima u svim
slojevima. Prilikom prolaska kroz materiju ukupan intenzitet X zraéenja opada. Sto je
talasna duzina X zraka manja to je prodorna mo¢ veca. Slabljenje, osim od talasne
duzine, zavisi i od sredine i duzine puta u istoj. Slabljenje intenziteta X zraka zavisi od
vrste materijala kroz koji prolazi, odnosno od njegovog masenog broja (A). Sto je vece
A, zraCenje viSe slabi. Ljudsko telo izgradeno je od materije razli¢itog atomskog
sastava 1 debljine, pa ¢e zbog toga do¢i do nejednakog slabljenja intenziteta X zracenja.
Na taj nac¢in moZe se formirati slika unutrasnjih struktura ljudskog tela. S obzirom da
moze i1zvrsiti 1 jonizaciju sredine, X zracenje uzrokuje bioloske promene u tkivima i

¢elijama.

1.1.3. Karakteristike snopa X zracenja

Fluks @ (1/m?) se definie kao koli¢nik broja cestica (dN) koje padaju na jedinicu
povrsine (dP).

® = dN/dP 1)

Energijski fluks ¥ (1/m?) je koliénik sume energija svih fotona (dR) koji normalno

padaju na povrsinu dP.

¥ = dR/dP 2



Ako se radi o0 monoenergetskom snopu, dR je proizvod broja fotona i energije koju nosi
jedan foton.

¥ =dNE/dP=®E 3)

Sireé¢i se od tackastog izvora divergentnom geometrijom zraénog snopa kroz prostor,
intenzitet zraCenja opada sa kvadratom rastojanja tj intenzitet zracCenja iz tackastog
izvora obrnuto je proporcionalan kvadratu rastojanja izmedu izvora i tatke — povrsine
na kojoj se zracenje meri. Drugim recima, ista koli¢ina zracenja (fluks fotona) bice, u
slucaju dvostrukog povecanja distance, rasporedena na 4 puta vecu povrsinu, pa e,
prema tome, intenzitet zracenja (fluks) po jedinici povrSine biti 4 puta manji. Na slici 9
prikazan je fluks fotona ®a i ®p kroz polje zraéenja kvadratne povrSine A (stranice a) i
B (stranice b), normalne na pravac snopa zracenja i na udaljenosti fa i fy od izvora
zraCenja. Proizvod fluksa i povrsine konstantna je veli¢ina, tj. (A-®a = B-®g = const.).
Iz ovoga sledi da je: ®a/Ps = B/A = b%a? = fu?/fa2, tj. fluks fotona se smanjuje sa

povecanjem rastojanja od izvora [2].

Izvor Fotona

Povrina A = a2

o

Povriina B =b2

Slika 9. Graficki prikaz divergentne geometrije zra¢nog snopa, promene povrsine

zra¢nog polja 1 intenziteta (fluksa) zracenja u odnosu na udaljenost od izvora zracenja.



1.2. Atenuacija fotonskog snopa

Neka uski snop monoenergetskih fotona pada na metu promenljive debljine (dx).
Detektor se nalazi na fiksnom rastojanju od izvora i na dovoljnom rastojanju od mete —
apsorbera, tako da detektuje samo one fotone koji su kroz apsorber prosli bez
interakcije. Fotoni koji interaguju sa atomima apsorbera, usled apsorpcije i (ili)

rasejanja, se uklanjaju iz upadnog snopa (slika 10).

kolimator
meta rasejani
fotoni
— e
detektor

No h

fluks upadnih ~a

fotona dx

Slika 10. Prolazak snopa fotona kroz apsorber i detektovanje propustene komponente.

Smanjenje broja fotona u snopu (dN) srazmerno je broju upadnih fotona (No) i debljini

apsorbera (dx):

dN = - w No dx - w = - dN/ (dx N) 4)
gde je w (1/m) koeficijent proporcionalnosti koji se jo$ naziva i linearni koeficijent
slabljenja (atenuacije) snopa, a znak minus ukazuje na smanjenje broja fotona. Broj
fotona koji ¢e proci kroz material debljine X, je:

N = Np e** (5)

Isti izraz mozemo napisati i za intenzitet snopa:

dl =- i lodx (6)



Resavanjem diferencijalne jednacine dobije se:

1(X) = lo &% )

gde 1(X) predstavlja intenzitet propustenog snopa fotona koji nisu stupili u interakciju sa
sredinom, kroz apsorber debljine x, intenziteta upadnog snopa lo [5]. Oni fotoni koji su
pretrpeli interakcije preneée deo svoje energije sredini i rezultirati time da se deo ili sva

energija apsorbuje.

Atenuacija je najvaznija fizicka pojava za medicinski imidzing. Razlika u broju fotona
iza nehomogenog apsorbera kreira kontrast na imidzingu u medicini tj tu olovo > LU kost >

U meko tkivo = U vazduh.

1.2.1. Koeficijent slabljenja (atenuacije) snopa

Linearni koeficijent slabljenja snopa zavisi od energije fotona i od materijala kroz koji
prolazi (atomskog broja Z). Kako slabljenje snopa zavisi i od broja elektrona u
apsorberu debljne x, koeficijent atenuacije snopa je funkcija gustine materijala i
predstavlja deo uklonjenih fotona po jedinici debljine apsorbera (slika 11). Moze se reci
da je koeficijent atenuacije direktno srazmeran verovatnoci za interakciju po jedinici

predenog puta u odredenoj sredini.
Linearni koeficijent atenuacije L

p=0.1/em

100 fotona 90 fotona

materijal (p,A)

1cm
Slika 11. Koeficijent atenuacije predstavljen kao deo uklonjenih fotona po jedinici

debljine apsorbera.
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Koli¢nik linearnog koeficijenta slabljenja i gustine materijala (p) daje maseni
koeficijent atenuacije pm (cm?/g) snopa i on ne zavisi od gustine apsorbera ve¢ samo od

atomskog sastava [5]:
Hm = ].ll/p = Na Ga/A (8)
gde je Na Avogadrov broj. Linearni koeficijent atenuacije obrnuto je srazmeran

srednjem slobodnom putu fotona u meti (1), a direktno atomskom efikasnom preseku

po atomu (oa) za uklanjanje fotona iz snopa:

w=1/t1=noca ©

Kako je 6a = Z ce, gde je oe elektronski efikasni presek, sledi:

Umete = N Z Ge = Pe Ce (10)

gde je (n Z) elektronska gustina (broj elektrona po jedinici zapremine).

1.3. Interakcije fotona sa materijom

Fotoni prilikom prolaska kroz materiju na razliCite naCine interaguju sa atomima
sredine, a verovatno¢a za interakciju zavisi od energije fotona i atomskog broja
atenuiraju¢e sredine. U oblasti fotonskih energija koje se koriste u radioterapiji
izdvajaju se tri najznacajnija naina interakcije zraCenja sa materijom: fotoelektricni

efekat, Komptonov efekat i efekat stvaranja parova [5].

Kvanti elektromagnetnog zraenja nemaju naelektrisanje, krecu se brzinom svetlosti, ne
usporavaju ali mogu i potpuno nestati te se pri prolazu kroz materiju njihov broj
smanjuje. Kao S§to smo videli, verovatno¢a za interakciju fotona sa elektronom,

jezgrom, atomom ili molekulom opisana je efikasnim presekom za interakciju (o).
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1.3.1. Fotoelektri¢ni efekat

Objasnio 1905. godine Albert AjnStajn (Albert Einstein), za $ta je dobio Nobelovu
nagradu za fiziku 1921. Godine. Predstavlja interakciju upadnog fotona sa ¢vrsto
vezanim orbitalnim (blize jezgru) elektronom sredine, pri ¢emu se orbitalni elektron
izbacuje iz atoma, a upadni foton nestaje (slika 12). Izbaceni elektron ima kineticku

energiju Ex:

(hV)foton = Ek(e) + Eveze (11)

gde je hv energija upadnog fotona a Eveze energija veze elektrona u atomskom omotacu.
Budu¢i da pri fotoefektu nastaje jedno ili viSe praznih mesta u nivoima blizim jezgru,
pri popunjavanju tih nivoa (elektronima sa visih nivoa) dolazi do emisije
karakteristicnog X zracenja. Elektron izbacen iz atoma stupa u interakciju sa drugim

atomima medija dovodeéi do njihove jonizacije i ekscitacije [2].

foto-elektron

karakteristicni
, X-zrak

jezgro o

i karakteristicni
X-zrak

upadni foton

Slika 12. Fotoefekat na elektronu u K-ljusci. Upraznjeno mesto popunjeno je

elektronom iz L-ljuske uz emisiju karakteristicnog X zracenja.

Ozeovi elektroni - visak energije koju poseduje elektron koji je presao iz viSeg u nizi
energetski nivo moze se predati nekom drugom elektronu. Ukoliko primi energiju vecu
od energije veze ljuske u kojoj se nalazi elektron ¢e napustiti atom. Ovako nastali
elektron naziva se Ozeov elektron (slika 13). Energija OZeovog elektrona odgovara
razlici energija pobude i energija veze ljuske iz koje elektron potice. Efekat 1925. god.

objasnio Pjer Oze (Pierre Victor Auger).
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AE:_E‘1 -E2-E3

IS Ozeov
2 elektron
jezgro | i

Slika 13. Nacin nastanka Ozeovog elektrona.

Na osnovu zakona odrZzanja, fotoefekat je mogué¢ na vezanom elektronu te je
verovatnoc¢a za fotoefekat veca Sto je veca energija veze elektrona u atomu, odnosno
efikasni presek za fotoefekat najveci je za elektrone u K-ljusci. Odgovarajuci efikasni

presek (rasejanje) za interakciju fotona i elektrona, uklanjajuéi fotone iz snopa [6] je:

GefOtO ~ ZS/EX3'5 Za (hV)foton > Evezek (12)

Od ukupne verovatnoc¢e za fotoefekat, 80 % je za elektrone u K-ljusci, a 20 % je
verovatno¢a fotoefekta u svim drugim ljuskama [3]. Fotoefekat se deSava uvek na

vezanom elektronu.

1.3.2. Rasejanje gama zracenja na slobodnom i vezanom elektronu

U procesima rasejanja, elektron moze da bude i slobodan i vezan. Tomsonovo i
Komptonovo rasejanje javljaju se na slobodnom, a Rejlijevo rasejanje na vezanom

elektronu.

1.3.2.1. Tomsonovo rasejanje

Kod Tomsonovog (JJ Thomson) elasticnog rasejanja fotoni pobuduju na oscilovanje
slabo vezane elektrone (koji se mogu smatrati slobodnim) koji miruju. Elektron

oscilujué¢i emituje elektromagnetno zracenje iste talasne duzine kao i upadno fotonsko

13



zracenje, ali je pravac emitovanja pomeren za mali ugao [3]. Efikasni presek za

Tomsonovo rasejanje je:

GeeIastTom = 8n1/3 (reZ) . rez (13)

gde je me masa mirovanja eclektrona, e¢ koli¢ina elementarnog naelektrisanja i
proporcionalan je kvadratu radijusa elektrona (r.= e*/me c?), i ne zavisi od energije

upadnog zracenja.

1.3.2.2. Rejlijevo rasejanje

Ako se elektromagnetno zracenje elasti¢no rasejava na vezanom elektronu tada se radi
0 Rejlijevom (Rayleigh) koherentnom rasejanju. Upadno zrafenje pobuduje na
oscilovanje vezani electron, nakon Cega emituje X-zraCenje iste talasne duzine kao
upadno. Pravac emitovanog zracenja je uglavnom u pravcu upadnog snopa, jer §to je
veca energija X-zraka to je ugao rasejanja manji. Efikasni presek za Rejlijevo rasejanje

je:

GeelastRej - Z/EXZ (14)

U tkivu ekvivalentnim materijalima doprinos Rejlijevog rasejanja je zanemariv u

odnosu na ostale tipove interakcije fotona [4].

1.3.2.3. Komptonovo rasejanje

Objasnio 1923. Artur Kompton (Arthur Compton), za sta je dobio Nobelovu nagradu
1927. Godine. To je interakcija upadnog fotona sa slabo vezanim elektronima iz
spoljasnjih slojeva omotaca, pri ¢emu se samo deo energije upadnog fotona predaje
orbitalnom elektronu. Upadni foton ima energiju (hv)ftwn mnogo vecu nego $to je
energija veze (Eveze) Orbitalnog elektrona. Nakon interakcije, njegova se energija deli na
rasejani (Komptonov) elektron i foton energije (hv )foton, rasejan pod nekim uglom (0)
sa energijom manjom od upadnog fotona (slika 14). Komptonov elektron i novonastali
izlazni foton stupaju u interakciju sa drugim atomima sredine i mogu dovesti do

njihove jonizacije ili ekscitacije [2].
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Rasejano EM zracenje je nekoherentno jer se njegova talasna duzina razlikuje od
upadnog [4]. Kvanti EM zracenja, fotoni, tretiraju se kao Cestice koje se elasti¢no
rasejavaju na slobodnom elektronu. Prilikom elasti¢nog rasijanja mora da vazi zakon
odrzanja energije i impulsa iz koga se i1 izvodi promena talasne duzine upadnog

zraGenja [7].

upadni foton rasejani foton

Komptonov
® clektron

Slika 14. Komtonovo rasejanje.

Formula za izracunavanje efikasnog preseka Komptonovog rasejanja je dobijena od
strane Klein i Nishina, gde za hv >> m. ¢?, dobijamo efikasni presek za Komptonovo

rasejanje fotona na elektronu:
cSeneelast Kompt _ Z/Ex (15)
S obzirom da Komptonov efekat podrazmeva slabo vezane elektrone u materijalu, on

postaje nezavisan od atomskog broja Z atoma materijala, a zavisi samo od broja

elektrona u jedinici mase.

1.3.3. Stvaranje para positron — elektron

Pojavu objasnio Paul Dirac, za $ta je dobio Nobelovu nagradu za fiziku 1933. godine.
Pri prolasku fotona visokih energija u polju jezgra atoma sredine javlja se efekat
stvaranja parova (ovo je slucaj nastanka materije iz energije). U procesu nastanka para,

upadni foton nestaje, pri ¢emu se stvara elektron-pozitron par, sa kinetickom energijom
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(hv = 2 me ¢?) u Kulonovom polju jezgra. Elektron i pozitron se nastavljaju kretati kroz
atenuacioni materijal (slika 15). Minimalna energija fotona potrebna za ovu vrstu
interakcije jeste 2 me ¢? = 1.022 MeV. Stvaranje para moze se desiti i u polju orbitalnog
elektrona. Nakon kratkog vremena nastali pozitron se spaja sa nekim elektronom iz
okoline, pri ¢emu u procesu anihilacije nestaju obe ¢estice, uz pojavu dva fotona istih
energija i pravca ali suprotnih smerova, koji stupaju u interakciju sa drugim atomima

medija, dovodeci do njihove jonizacije ili ekscitacije [2].

- elektron
~ \\ 4 )
/ /.\
hv >1.02 MeV ‘ .‘ .>
foton
\\ \. Y 0511 MeV

. °
\./ /
pozitron A
o/
<
/mihilacija

Y 0.511 MeV
Slika 15. Stvaranje parova i anihilacija

Efikasni presek za formiranje parova je:
G ~ 72 Ln (Ex) (16)
1.3.4. OpSta priroda interakcije gama zracenja sa materijom

Pri razmatranju interakcije gama kvanata sa materijom moraju se uzeti u obzir svi
moguci procesi. Ukupni efikasni presek tj koeficijent atenuacije, na osnovu jednacine

(10) dat je kao:

Ltkivo = Pe (Geelast + Gefoto + Gekomt + Gpar) (17)

Koja ¢e od pomenutih interakcija fotona sa atomima materije biti dominantna zavisi od
energije upadnog fotona i Z atoma materije kroz koju zraCenje prolazi (slika 16).

Imajuéi u vidu da su meka tkiva u ljudskom organizmu uglavnom sacinjena od lakih
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elemenata (vodonik, kiseonik, ugljenik, azot) i da se njihov atomski broj kre¢e oko 7,
fotoni ¢e stupati u interakciju sa molekulama mekih tkiva dominantno putem
Komptonovog efekta. O ovim ¢injenicama treba voditi ratuna u slucaju interakcije
razliCitih energija zracenja koris¢enog u terapijske svrhe i heterogenog medija poput
ljudskog organizma (sastavljenog od razliCitih elemenata: dominantno H»O, Ca u

kostima, ali i raznih implanta velikih gustina).

100 R I ( [IRIRAL T
90 oblast dominacije oblast dominacije

| fotoelektriénog efekta kreacije para

——

80

—

Atomski broj Z

40

30 F / \
/ M\

20 7

e / oblast dominacije \
L Komptonovog rasejanja \.\

RN AR

0.01 0.1 I 10 100
Energija fotona [MeV]

Slika 16. Oblasti dominacije tri osnovna oblika interakcije fotona sa materijom.

Iz prirode zavisnosti efikasnih preseka od energije Ey i Z medijuma, sledi da je
fotoefekat glavni mehanizam interakcije gama zracenja sa materijom za niske energije
(Ey < E1). Komptonov efekat je uglavhom odgovoran za interakciju u oblasti srednjih
energija (E1 < E; < E»), dok proces proizvodnje parova dominira u visokoenergetskoj
oblasti (E, > E2). Grani¢ne vrednosti energije koje ogranicavaju regione dominacije
ovih efekata zavise od materijala sredine odnosno Z. Za aluminijum (Z = 13) ove
vrednosti su E1=0.05 MeV i E2=15 MeV.

Na energijama koje se koriste u radioterapiji najceS¢e dolazi do fotoefekta i

Komptonovog efekta. Fotoefekat delimi¢no zavisi od atomskog broja materijala dok

Komptonov efekat zavisi od gustine [4].
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1.4. Haunsfildove jedinice (CT broj)

Poznato je da je Hounsfield G. 70-tih godina proslog veka [8] otkrio CT kao epohalno
novu rendgen dijagnosticku metodu. Merenjem slabljenja snopa X zraka koji prolazi
kroz pacijenta u toku rotacije oko njega, dobijamo seriju dvo-dimenzionalnih aksijalnih
(popre¢nih) CT preseka. Na CT snimku, svakom pikselu odgovara odredena nijansa
sive boje (siva skala) ili CT broj (slika 17) koji je izrazen u Hounsfield-ovim
jedinicama (HU), kao $to je prikazano na slici 18. CT slika je zapravo raspodela
koeficijenata slabljenja u ravni nakon rekonstrukcije. Kako je linearni koeficijent
slabljenja definisan preko gustine materijala, zna¢i CT broj (HU) zavisi od gustine

tkiva.

Element slike
=" (piksel)
Sirina
skena
Zapreminski
element
(voksel) 512 piksela

(L A A r s
Slika 17. Aksijalni CT presek sa prikazom piksela, voksela i Sirine skena.

Haunsfildova Skala (HU)

Jodni
kontrast

Mas. tkivo Meko tkivo (100-500)
(-100) (30-45)

Tecnost Krv . .
(-10-20) zgrusana Trabekular
(60-90) kost

(300-800)

Slika 18. Haunsfildova siva skala u zavisnosti od gustine tkiva.
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Sa druge strane, CT imidzing nam daje klinicke i fizi¢ke informacije o pacijentu:
veli¢inu, oblik i polozaj tumora i podatke o nehomogenosti tkiva dodeljivanjem

vrijednosti Hounsfieldove jedinice (HU) svakom pikselu, koji je definisan kao:

HU (CTbroj):[(Mtkivo‘Mvoda)/Mvoda] -1000 (18)

gde je wivo linearni koeficijent slabljenja odredene vrste tkiva a pvoda Vode, dok CThor;
predstavlja normalizovanu (na vodu) vrednost koeficijenta linearnog slabljenja.
Koeficijent slabljenja fotonskog snopa jednog elementa zavisi od relativne elektronske
gustine (RED), atomskog broja (Z) i kvaliteta (energije) fotonskog snopa dobijene iz
CT skenera [9].

1.5. HU-RED konverziona kriva

Kako klini¢ki CT simulatori generiSu energiju fotonskih snopova (80-140) keV, a
Linak (4-18) MV, ocito je da se podaci HU iz CT skenera ne mogu Koristiti za
izraCunavanje doze na Linku (slika 17). Taj se problem resava CT kalibraconim —
konverzonim krivama (CT-RED), tj. pretvaranjem dobijenih HU u poznate vrednosti
RED, ili gustine materijala (koje ne zavise od energije fotonskog snopa). Ova merenja
bila su predmet nekoliko studija [8, 9, 10, 11] koje su u tu svrhu koristile posebne
heterogene fantome (CIRS 062M, Gammex RMI-467, ...). Za materijale u rasponu od -
1000 HU (vazduh) do 0 HU (voda), kriva konverzije je linearna — prava linija, dok su
za materijale koji simuliraju kosti (> 300 HU) vrednosti HU obi¢no iznad ove linije i
zavise od tipa CT uredaja (slika 19). To nas dovodi do preporuke za odredivanje krive

konverzije za svaki CT simulator koji se koristi za planiranje u RT [9].
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Thorax 002LFC fantom

@ mereno
1000 + — Luea

300

-1000 T T T T

Slika 19. CT konverziona kriva HU = f (RED), dobijena Thorax 002LFC heterogenim
fantomom na CT simulatoru GE Light Speed pri naponu u rendgenskoj cevi 120 kV,
FOV 50 cm, strujom u cevi 400 mA.

U TPS se moZe uneti samo jedna konverziona kriva za odredeni CT simulator. Za
kalkulacione algoritme u TPS-u, kao §to je Analiti¢ki anizotropni algoritam (AAA),
potrebno je pretvoriti HU u RED, tj. u fizicku gustinu za Acuros XB.

Odnos izmedu HU 1 RED, treba odrediti za konkretnu vrednost napona na CT

rendgenskoj cevi, koja se koristi u klini¢koj praksi.

Inicijalno odredena kriva se periodi¢no treba verifikovati — kontrolisati, odgovaraju¢im

fantomom koji poseduje umetke sa poznatim materijalima (gustine i RED).

1.6. End-to-End test (kontrola kvaliteta u RT)

Unazad nekoliko decenija, od pocetka primene kompjuterskih sistema za planiranje RT
u klinickoj praksi, u literaturi je dokumentovano viSe sluCajeva pogreSnog
komisioniranja 1 klinicke primene TPS-a, §to je dovodilo do akcidentnih (i incidentnih)
situacija od kojih su mnoge zavrsile sa letalnim ishodom, tabela 1 [12, 13].
Implementacija ovakve opreme u klini¢ku praksu nosi i veliki rizik ako nije primenjena

po svim naloZenim pravilima i procedurama.
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Tabela 1. Lista najpoznatijih incidenata i akcidenata u radioterapiji eksternim

zraenjem U prethodne Cetiri decenije.

- Okt. 2011. - Rio de Janeiro (Brazil). Zbog greske u registraciji broja frakcija,
pacijent je primio punu dozu u svakoj od 8 frakcija. Razvio je nekrozu i

preminuo u junu 2012 godine.

- 2006. - Glasgow (Skotska). Greska prilikom manuelne kalkulacije doze, jedan
pacijent je dobio 58 % vecu dozu. Zbog ljudske greske pacijent je preminuo

nakon $to je dobio preveliku dozu zracenja.

- 2005. — 2006. - Epinal (Francuska). Do greske u TPS-u je doslo prilikom
prelaska sa fizickog na dinamicki klin, §to je izazvalo predoziranje tokom
radioterapije. U tom periodu 7500 pacijenata leCeno je od karcinoma u toj
bolnici. Pet pacijenata su preminula, 24 teSko povredena, 700 je bilo

prekomerno izlozeno zrac¢enju a 4500 sa laksim posledicama [14].

- Feb. 2001. - Bialystok (Poljska). Usled kvara Linaka, pet pacijentkinja (koje su
se lec¢ile od karcinoma dojke) primile su prekomerne doze zracenja (60 Gy vece
od propisane). Kao rezultat ovog incidenta nije zabeleZen smrtni ishod, iako su

svi pacijenti zahtevali transplantaciju koze [15].

- Avg. 2000. - Mart 2001. - Panama City (Panama). Usled greske u koris¢enju
TPS-a i odsustva kontrole kvaliteta, 28 pacijenta imalo je posledice od zracenja
a najmanja 5 je preminulo [16].

- Sep. 1996. - San Jose (Kostarika). Kod uredaja za eksternu terapiju %°Co,
prilikom zamene izvora i kalibracije doslo je do greske koja je vodila 60 %
vecoj pacijentnoj dozi. Ukupno 115 pacijenata koji su tretirani dobili su veéu
dozu, dok je najmanje 17 preminulo.
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- Dec. 1990. - Zaragoza (Spanija). Nakon ,,popravke®, Linak je uvek zradio
pacijente sa istom elektronskom energijom (36 MeV), tj razli¢itom od one
izabrane na kontrolnoj konzoli. Ukupno 27 pacijenata je primilo visoke doze, a
najmanje 15 je umrlo od posledica zraenja. FiziCari nisu bili obaveSteni o

intervenciji inzenjera na Linaku.

- 1982-90. (UK). Nepoznavanje i odsustvo kontrole kvaliteta TPS-a. Pacijenti
zraceni na pogresnim — ve¢im, fokus — koza distancama (SSD). To je uticalo da
je ciljni volumen dobijao do 30 % manju dozu. U periodu od 8 godina tretirano

je 1045 pacijenata, a 492 su razvili lokalni recidiv zbog podzracenosti.

Naime 55 % akcidentnih situacija u RT posledica je pogresnog proracuna doze, tj.
sistema za planiranje RT, nastalih usled: loSeg poznavanja TPS-a, pogresnih podataka

unetih u TPS i odsustva kontrole tacnosti (QA/QC) kalkulacije TPS-a [17].

Medunarodne preporuke su da isporucena doza zracenja u pacijentu moze biti do 5 %
niza od prepisane, s tim da je udeo greske racunanja TPS-a manji od (3-4) % u
zavisnosti od kompleksnosti plana i anatomije pacijenta. Sa druge strane, subdoziranje
tumora od 5 % utice na smanjenje kurabilnosti tretmana za oko 20 %, §to ukazuje na
vaznost tacnosti 1 preciznosti svake procedure uradene u okviru sprovodenja RT

tretmana [18].

Zato je sprovodenje QA procedure (kao sto je End-to-End test) za TPS u RT od
presudne vaznosti za smanjenje broja akcidenata. Postoji viSe studija koje su pomogle
pri izradi smernica i protokola za QA TPS-a za 3D konformalnu radioterapiju (3DCRT)
[19-22] i intenzitetom modulisanu radioterapiju (IMRT) [23, 24], u zavisnosti od
kalkulacionog algoritma koji se koristi u TPS-u [25, 26]. U rutinskoj praksi danas se
pored 3DCRT i1 IMRT tehnike zracenja koristi 1 zapreminski modulisana lu¢na terapija

(VMAT).
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Jasno je da je od velikog znacaja priprema i sprovodenje End-to-End testa koji se
koristi za kontrolu ukupne preciznosti ¢itavog RT lanca. Sacinjava ga set prakti¢nih
testova sprovedenih na heterogenom fantomu. Uopsteno (slika 20), prethodno
isplanirani End-to-End test sastoji se od: a) snimanja kalibracione krive na CT
simulatoru i poredenje sa referentnom (unetom u TPS), b) kreiranja karakteristicnih RT
planova svih tehnika zracenja, energija fotonskih snopova i kalkulacionih algoritama, c)
ozracivanja pripremljenih planova na Linaku i merenje doza u definisanim pozicijama

fantoma, d) analize dobijenih rezultata (izmerene vs kalkulisane vrednosti).

CT-skeniranje fantoma

Planiranje 1 dizajn
End-to-End testa

TPS-planovi |

A

Linak-merenja

_—
Analiza rezultata

Slika 20. Algoritam End-to-End testa.

Navedena procedura bi dokazala ocekivanu ta¢nost kalkulacije TPS-a. Zbog
nesavrsenosti 1 ve¢eg broja kalkulacionih algoritama u klini¢koj upotrebi, od znacaja je
istraziti da li odredeni algoritmi preciznije ra¢unaju dozu u odredenim tkivima i

energijama.
Eventualna greSka u TPS-u je sistematske prirode i javlja se kod svih pacijenata, do

trenutka njenog uocavanja i korekcije, Sto ukazuje na veliki znacaj preciznog

definisanja QA/QC procedure za TPS.
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2. Ciljevi istrazivanja

Ova prospektivna dozimetrijska studija se bazira na tzv. End-to-End testu, koji pomocu
heterogenog fantoma Thorax 002LFC, koji dimenziono i anatomski simulira ljudski
toraks, kontroliSe tacnost svih bitnih karika u RT lancu. Osim dozimetrijske provere,
cilj je bio do¢i do zakonitosti koja mogu poboljSati kvalitet — ta¢nost ozracivanja

pacijenata pri koriS¢enju razli€itih energija, kalkulacionih algoritama i vrsta tkiva.

2.1. Osnovni ciljevi istrazivanja

- Istraziti parametre CT kalibracione krive dobijene na skeniranom fantomu CIRS
Thorax 002LFC u odnosu na “referentnu”, unetu u TPS kalibracionu krivu, koja je

dobijena pomoc¢u CIRS 062M pelvis fantoma.

- Istraziti i uporediti dozimetrijsku kalkulaciju TPS-a za: 3DCRT, IMRT i VMAT
tehniku zracenja u odnosu na apsolutne doze dobijene merenjem u Thorax 002LFC
fantomu na Linaku.

- Istraziti i uporediti tatnost dozimetrijskog proracuna kalkulacionih algoritama AAA i

Acuros XB u zavisnosti od vrste tkiva u kojima se aplikuje doza i energije fotonskih

Snopova.

2.2. Ostali ciljevi istrazivanja

- Istraziti zavisnost CT kalibracione krive od napona u rendgenskoj cevi, dimenzija
fantoma i FOV-a.
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3. Hipoteze

- Ne postoji statisti¢ki znacajna razlika u parametrima kalibracione krive CIRS Thorax
002LFC fantoma u odnosu na parametre “referentne” kalibracione krive dobijene
pomocu CIRS 062M pelvis fantoma.

- Postoji znacajna razlika konverzionih krivih u zavisnosti od napona na rendgenskoj

cevi, dimenzija fantoma i FOV-a.

- Ne postoji statisticki zna€ajna razlika u dozimetrijskom racunanju TPS-a za: 3DCRT,
IMRT i VMAT tehnike zra¢enja u odnosu na dozimetrijske parametre dobijene

merenjem u CIRS Thorax 002LFC fantomu na Linaku.
- Postoji statisticki znaCajna razlika u dozimetrijskom proracunu kalkulacionih

algoritama AAA i Acuros XB u zavisnosti od vrste tkiva u kojima se aplikuje doza i

energije fotonskih snopova.
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4. Materijal i metode

Pod istim, standardizovanim metodoloskim principima ovo je istrazivanje ispitivalo
uticaj razli¢itih parametara (napona u CT rendgenskoj cevi, dimenzija fantoma i
precnika CT rekonstruisanog vidnog polja-FOV) na CT — RED krivu kao i uticaj
razli¢itth RT faktora (tehnike zraCenja, energije fotonskog snopa na Linaku,
kalkulacionog algoritma proracuna doze i vrste tkiva), u odnosu na TPS izracunatu
dozu.

Primenjeni dozimetrijski testovi pokrivaju sve tehnike radioterapije spoljasnjim
zraCenjem (EBRT), a anatomske strukture su sli¢ne onima koje se susreé¢u u klini¢koj
praksi.

Sva merenja uradena su u centru za radioterapiju — Affidea Banja Luka, u relativno
kratkom vremenskom periodu i angazovanjem istog tima S$to generalno obezbeduje

ponovljivost i taCnost merenja.

4.1. Fantomi

4.1.1. CIRS 062M fantom

Fantom CIRS 062M (Computerized Imaging Reference Systems Inc., Norfolk VA, USA)
omogucava preciznu korelaciju HU sa RED razlicitih tkiva i izraden je od tkivu
ekvivalentnih materijala (slika 21). Sastoji se od dva diska (plasti¢na voda) koji zajedno
dimenziono simuliraju ljudsku karlicu - pelvis (duzine 25 cm, Sirine 33 cm i visine 27
cm), dok samo unutrasnji deo predstavlja ljudsku glavu (pre¢nika 18 cm). Poseduje ¢ep
za vodu plus dva kompleta od 8 Cepova (precnika 3 cm) sa razli¢itim vrstama tkiva
poznate RED 1 masene gustine (tabela 2), koje se mogu postaviti u 17 razli¢itih

polozaja [27].

Slika 21. CIRS 062M fantom.
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Tabela 2. CIRS 062M fantom, sa poznatim vrednostima relativne elektronske i masene

gustine [27].

CIRS 062M gustina (g/cm?) RED (u odnosu na H20)

pluéa (udah) 0.205 0.2

pluca (izdah) 0.507 0.486
masno tkivo 0.96 0.949
dojka 0.99 0.976
voda 1.029 0.998
misici 1.06 1.043
jetra 1.07 1.052
trabekularna kost 1.16 1.117
gusta kost 1.53 1.456

4.1.2. CIRS Thorax 002LFC fantom

U svim segmentima ove studije koriSten je heterogeni fantom CIRS Thorax 002LFC
(Computerized Imaging Reference Systems Inc., Norfolk VA, USA), koji anatomski i
dimenzionalno predstavlja prosec¢an ljudski toraks (30 cm duZine, 30 cm Sirine 1 20 cm
visine). Napravljen je od plasti¢ne vode, pluca 1 kosti, sa 10 cilindri€énih umetaka u koje
se moze postaviti jonizaciona komora (slika 22) i izmeriti apsolutna doza. Fantom

takode ima set umetaka (voda, mi$ié¢i, kosti, plu¢a i masno tkivo) poznate RED, tabela
3[28].

Slika 22. Thorax 002LFC fantom sa umetcima za meko tkivo (pozicije 1-5), plu¢a

(pozicije 6-9) i kost (pozicija 10).
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Tabela 3. Thorax 002LFC fantom, sa poznatim vrednostima relativne elektronske i

masene gustine [28].

Thorax
002LFC gustina (g/cm®)  RED (u odnosu na H20)
pluca 0.21 0.207
masno tkivo 0.96 0.949
voda 1 1
misici 1.06 1.042
kost 16 1.506

4.2. Skeniranje fantoma na CT simulatoru

a) Fantomi 062M pelvis i glava, skenirani su na 16-to slajsnom S$irokog otvora —
gentrija (80 cm), CT simulatoru LightSpeed (GE Medical Systems, Boston MA, USA),
prikazanom na slici 23. Naponi u CT cevi bili su 80 kV, 100 kV, 120 kV i 140 kV (tip
skeniranja — spiralni, debljina slajsa slike 1.25 mm, struje u cevi 400 mA, vreme
rotacije cevi 1 s, veli¢ina matriksa 512 x 512 piksela i koristili smo standardni

WideView rekonstrukcioni algoritam) i FOV 25 cm i 50 cm.

GE Light Speed
Otvor-gentri- 80 cm

max FOV- 65cm

Slika 23. CT simulator GE LightSpeed
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b) Fantom Thorax 002LFC skeniran je samo na 120 kV (FOV 50 cm, 400 mA, 1.25
mm, 1 s). Fantomi su skenirani sa cilindricnim umetcima poznatog RED (nasumi¢no
smesteni u fantomima) da bi se dobile HU = f (RED) konverzione krive. Analize
dobijenih slika izvedene su u radioterapijskom TPS Varian Eclipse 13.6 (Varian,
Medical Systems, Palo Alto CA). Za svaki poznati materijal o¢itane su srednje vrednosti
HU (na osnovu 3 o¢itavanja) i standardna devijacija (SD), kao mera varijacije vrednosti
HU u zavisnosti od parametara CT skeniranja. Kako bi se smanjile varijacije u
o¢itavanju HU, definisana je kvadratna oblast (stranice 1 cm) od interesa (ROI), koja
isklju¢uje rubne zone umetaka (slika 24). Dobijene krive konverzije podeljene su i
analizirane u dve regije, RED <1.1 i RED > 1.1 [1].

Ik

Slika 24. Aksijalni CT sken CIRS 062M pelvis fantoma sa ROl analizama (histogram i
HU profil).

U TPS Eclipse 13.6 uneSena je ,referentna* kriva konverzije koja je dobijena na
osnovu podataka za CIRS 002M pelvis fantom pri 120 kV (FOV 50 cm, 400 mA, 1.25
mm, 1 s). Kada se porede konverzione krive, prihvatljiva RED razlika za istu vrednost
HU je £ 0.02 (tj. £ 20 HU za istu vrednost RED, osim za vodu + 5 HU) [18].

c) Drugi put, fantom Thorax 002LFC skeniran (protokol toraksa) je sa odgovaraju¢im

cilindri¢nim tkivnim umetcima (slika 22), radi izrade RT planova u TPS-u.
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4.3. Kreiranje klini¢kih RT planova za dozimetrijska merenja

U svrhu izvodenja ove studije, u EBRT sistemu za planiranje radioterapije Varian
Eclipse 13.6, napravljeno je Sest RT planova, ¢etiri 3DCRT [19], i po jedan IMRT i
VMAT [24]. Svi planovi su napravljeni za dve fotonske energije 6 MV i 16 MV, kao i
za dva kalkulaciona algoritma, AAA i AcurosXB. Na taj nacin dobili smo 3D izodoznu
distribuciju u fantomu, tj. dobili smo vrednosti apsolutne doze u razliitim tkivima

(mernim tackama).

Geometrija zra¢nih snopova i izodozna raspodela, kao i polozaj mernih tacaka 3DCRT

planova prikazani su na slici 25, dok su detaljni parametri planova dati u tabeli 4.

Test 1.

Test 2.
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Test 3.

Test 4.

Slika 25. CIRS Thorax 002LFC fantom sa rasporedom mernih tacaka (1-10),
geometrijom snopova i izodoznom raspodelom za ¢etiri 3DCRT RT plana.
Klinicki testovi (1-4).
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Tabela 4. Geometrijski parametri 3DCRT planova.

Klinic¢ki test 1

Klinic¢ki test 2

Klinic¢ki test 3

Klincki test 4

SSD 100 cm

SAD, izocentar u tacki 1

SAD, izocentar u tacki 5

SAD, izocentar u tacki 5

1 direktno polje 1 tangencijalno polje 4 polja - “boks” 3 nekomplanarna polja
-veli¢ina polja (FS) -FS LATlevo -FS AP i PA -FS 4x4 cm?, G 30°, C 0°,
20x10 cm? 15x10 cm? 15x10 cm? ugao stola (T) 90°
-ugao gentrija (G) i -ugao G i C je 90°, -FS LATlevo i -FS LATIevo 4x16 cm?,
kolimatora (C): 0° -ugao klina je 60° LATdesno G 90°, C 60°

15x8 cm? -FS LATdesno 4x16 cm?,

G 270°, C 300°

isporuciti 2 Gy u tacku 3

isporuciti 2 Gy u tacku 1

isporuciti 2 Gy u tacku 5

isporuciti 2 Gy u tacku 5

merne tacke: 1-10

merne tacke: 1-4

merne tacke: 1-6, 8, 10

merna tacka: 5

Za potrebe izrade IMRT i VMAT planova, na transverzalnim CT presecima CIRS

Thorax 002LFC fantoma, ciljni volumen za planiranje (PTV) i srce, konturisani su u

duzini (kranio-kaudalno) od 8 cm (slika 26), dok su pluca i kicmena mozdina

kontursani na svim CT presecima [24]. Detaljni geometrijsko-dozimetrijski parametri

ovih planova sa doznim ograni¢enjima za organe od rizika (OAR), dati su u tabeli 5.

Test 5.

pluca(OAR)

medula (OAR)

PTV

srce (OAR)
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Test 6.

Slika 26. IMRT i VMAT RT planovi sa geometrijom snopa i izodoznom raspodelom,
kao i pozicije mernih tacaka (1-10).

Klinic¢ki testovi 5 1 6.

Tabela 5. Geometrjski parametri IMRT i VMAT RT planova sa doznim limitima za
OAR.

Klinicki test 5 IMRT Klinicki test 6  VMAT
SAD - 9 IMRT polja SAD - 1 puni krug

K 0° G: 0° 40° 80° 120° 160° 200° | K 30° G: 181-179°
240°, 260° i 320°

rotacija u smeru

kazaljke na ¢asovniku

Ozraciti PTV sa 2 Gy

Dozna ogranicenja za OAR:
Ki¢mena mozdina: Dmax < 75 % od prepisane doze
Citava pluéa: D2ow < 35 %

Srce: Dmax < 55 % od prepisane doze

Merne tacke: 1-10
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4.4. Merenja na Linaku

Merenja su izvrSena na tri Varian DHX Linak-a (Varian Medical Systems, Palo Alto
CA, USA), S/IN 4748, 4749 i 5711, sa multilamelarnim kolimatorom (MLC)
Millennium120 i nominalnom energijom fotona od 6 MV i 16 MV (slika 27). Jedan od

Linaka (4748) nema moguénost isporuke VMAT tehnike zracenja.

Jonizaciona komora PTW
Semiflex 0.125 cc

r ‘
-Elektrometar SuperMax N
(Standard Imaging)

Slika 27. Linak Varian DHX sa dozimetrijskom mernom opremom neophodnom za

merenje doze u tacki.

Za merenje apsolutne doze u definisanim mernim tackama fantoma Thorax 002LFC,
kori$¢ena je jonizaciona komora PTW — Semiflex 0.125 cm® (Freiburg, Germany) sa
SuperMax (slika 27) elektrometrom (Standard Imaging Inc., Middleton WI, USA).
Jonizaciona komora i elektrometar prethodno su kalibrisani (etalonirani) u vodi pod
referentnim uslovima u gama snopu ®°Co u ovlaséenoj laboratoriji sa sekundarnim

etalonom (INN Vinca, Srbija).

U Prilogu A, dat je izgled popunjenih radnih listova (u Excel-u) za sve testove.
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4.4.1. Merenje apsorbovane doze u Thorax 002LFC fantomu.

Apsorbovana doza na svim mernim pozicijama je odredena na osnovu protokola

International Atomic Energy Agency (IAEA), TRS 398 [29].

Kada se meri doza u fotonskom snopu razli¢itog kvaliteta Q (energija 6 MV ili 16 MV)
od onog u kome je kalibrisana jonizaciona komora Qo (®°Co), apsorbovana doza u vodi

je data kao:

Dw,o = Mq Nbw,qo Ko,qo (19)

gde je Mg = kp 1 Kpol Ks oCitavanje elektrometra korigovano na referentne vrednosti

temperature i pritiska (ke,1), kao i korekcije na efekte polarizacije (kpor) i rekombinacije

(ks).

Jonizacione komore u RT su otvorenog tipa (na ambijentalni vazduh), te je masa
vazduha u aktivnoj sredini komore subjekat promena u atmosferi. Korekcioni faktor na
pritisak i temperaturu ket = (273.2+T)Po/(273.2+To)P, treba primeniti da bi se
konvertovala masa vazduha u komori u odnosu na referentne uslove. P i T su pritisak i
temeratura vazduha u komori za vreme merenja, a Po i To su referentne vrednosti
(obi¢no: 101.3 kPa i 20 °C).

Efekat korekcije ocitavanja elektrometra na promenu polarizacije u jonizacionoj
komori treba primeniti u svakom korisnickom snopu i uracunati ga preko korekcionog
faktora polarizacije kpor = (IM+|+|M.|)/2M, gde su M+ i M. ocitavanja elektrometra pri

pozitivnom i negativnom polaritetu, a M na referentnom (pozitivnom ili negativnom).

Nepotpuno sakupljanje naelektrisanih Cestica u Supljini jonizacione komore usled
rekombinacije jona, takode zahteva upotrebu korekcionog faktora (ks). Odreduje se tzv.
metodom dva napona. Koriste se merene vrednosti naelektrisanja M1 i M2 na naponima
V1 i V2 (V1/V2 > 3). Faktor rekombinaje je dat kao ks = ao + a1(M1/M2) + a2(M1/M3)?,
gde su a; konstante (npr za V1/V2 = 3, ao = 1.198, a1 = - 0.875, a2 = 0.677).
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Kalibracioni koeficijent — faktor komore (Npw,qo) U smislu apsorbovane doze u vodi u
uslovima obezedenim u kalibracionoj laboratoriji sa referentnim kvalitetom fotonskog

snopa Qo (obi¢no *°Co).

Razlika izmedu energija referentnog snopa Qo i aktuelnog u kome se vrse merenja Q se
uracunava pomocu jonizacionoj komori specifiénog korekcionog faktora na kvalitet

snopa Ko,qo.

Iz prethodnog sledi da se u plu¢ima i materijalima ekvivalentnim kostima, doze mere u
malim zapreminama vode (zapremina jonizacione komore) unutar ovih materijala.
Stoga izmerene doze u tim tackama mogu imati veéu gresku od tacaka u plasti¢noj
vodi. Uticaj ovih malih volumena vode moze biti povecanje izracunate doze do 2 % za

materijal ekvivalentan plu¢ima i 0.3 % za materijal ekvivalentan kosti [30].

4.5. Veli¢ina uzorka

Ukupan broj mernih mesta na tri Linaka (slika 28) bio je 476, odnosno 132 na Linaku 1
(92 za 3DCRT i 40 IMRT), 172 na Linaku 2 (92 3DCRT i 40 IMRT/VMAT) i 172 na
Linaku 3 (92 3DCRT i 40 IMRT/VMAT). Podeljeno po tkivima, izvrSeno je 280
merenja u mekom tkivu, 152 u plu¢ima i 44 u kostima (slika 29). Po 238 merenja

obavljeno je na snopovima fotona 6 MV i 16 MV, kao i kalkulacionim algoritmima

AAA i Acuros XB (slika 30).
e

| | 1 |
Akcelerator 4748 Akcelerator 4749 Akcelerator 5711
(132) (172) (172)

3DCRT (40) ]—

3DCRT (40) }—

3DCRT (16) ]—

3DCRT (16) }—

3DCRT (32) ]—

3DCRT (32) ]—
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Slika 28. Broj mernih pozicija po Linaku i RT planu.
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Slika 29. Broj mernih pozicija po vrsti tkiva.
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Slika 30. Broj mernih pozicija po energiji fotonskog snopa i kalkulacionom algoritmu.
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4.6. Statisticka analiza

4.6.1. CT-RED konverzionih krivih

Rezultati su predstavljeni kao aritmeticke srednje vrednosti sa standardnim
devijacijama (SD). Odnos i snaga povezanosti izmedu nezavisnih prediktora (tipovi
tkiva, napon u CT cevi, FOV i dimenzija fantoma) i zavisne varijable (HU), utvrdena je
upotrebom visestruke standardne linearne regresione analize (enter method). Visestruka
je jer ima vise nezavisnih promenljivin (Ni), regresiona funkcija je linearna po
koeficijentima (B) te koristi regresionu funkciju kao najbolje predvidanje zavisno
promenljive (Y) na osnovu Ni. ViSestruki regresioni linearni model ima oblik: Y= po +
Br N1 + ... + Bi Ni + ¢, gde je ¢ greSka merenja. Zadatak regresije je da otkrije vise
faktora (Ni) koji uticu na zavisnu promenljivu (). kod standardne analize, sve

nezavisne promenljive se unose istovremeno u model.

U cilju utvrdivanja jesu li nagibi dve prave linije medusobno znacajno razli€iti (linearna
regresiona analiza), kori§éena je sledeéa formula: T=(B1-B2)/N(SE12+SE2?), gde su By i
B2 odgovaraju¢i nagibi a SE:1 i SE2 odgovarajuée vrednosti standardnih gresaka

regresionih linija [31].

4.6.2. Merenja na Linaku

Procena vrednosti apsolutne doze izmerene na svakom mernom polozaju na Linaku
(Dmereno) i izracunate u TPS (Dtpskalk), zbog ograni¢enog broja mernih poloZaja u
fantomu Thorax 002LFC, normalizovana je dozom izmerenom u referentnoj tacki

(Dmereno, ref) za svaki test. Stoga je jednacina za izraCunavanje relativne greske X (%):

X (%) =100 * ((DTPSkaIk - Dmereno) / Dmereno, ref)) (20)

Dopustena odstupanja za 3DCRT planove bila su (2 - 4) %, dok su za IMRT/VMAT (3
- 4) %.
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Podaci su predstavljeni kao aritmeticka srednja vrednost sa standardnom devijacijom
(SD). Za procenu normalnosti raspodele podataka primenjen je Kolmogorov-Smirnov

test.

Snaga povezanosti izmedu nezavisnih faktora (Linaci, kalkulacioni algoritmi, vrste
tkiva, energije fotona, testovi) i podataka relativne greske (zavisni faktor), odredena je
upotrebom univarijantne 1 viSestruke linearne regresione analize. Dalja detaljnija
analiza izvrSena je upotrebom GLM univarijantnih ANOVA (post hoc Bonferroni test)
i Mann-Whitney U testova. Sve analize su procenjene na minimalni nivo statisticke

znacajnosti p < 0.05.

Kompletna statistiCka analiza podataka radena je statistickim softverskim paketom
statistic package for the Social Science (SPSS) 18 (IBM, Armonk NY, USA).

4.7. Kalkulacioni algoritmi za planiranje tretmana u radioterapiji

Precizan 1 brz proracun izodozne raspodele, na osnovu CT rekonstruisanog pacijenta u
TPS-u, je jedan od najvaznijih procesa u RT lancu. Proces je bitan ne samo zbog
homogenog ozra¢ivanja tumora ve¢ 1 zbog doznih limita u okolnim organima od rizika.
Korisnici TPS-a trebaju poznavati osnove kalkulacionih algoritama koje koriste u
klini¢koj praksi radi eventualnih prednosti i nedostataka istih. Ta¢nost kalkulacije doze

u pacijentu u najvecoj meri zavisi od parametara i aproksimacija koje se koriste [32].

Kalkulacioni algoritmi za prora¢un doze, koji se koriste u radioterapijskim TPS, mogu
se podeliti u dve grupe:

a) algoritmi zasnovani na korekcionim faktorima dobijenim merenjima u fantomima
(correction-based) i

b) algoritmi zasnovani na modeliranju fizickih interakcija snopa (model-based).
Algoritmi zasnovani na modeliranju imaju moguc¢nost simuliranja transporta zra¢enja u

3D prostoru [5].
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4.7.1. Algoritmi zasnovani na korekcionim faktorima

Rani sistemi za planiranje terapije za visoko-energetske fotone su kalkulisali dozu u
“homogenom® pacijentu tj. u pacijentu od materijala ekvivalentnog vodi. Osnovni
parametri snopa su mereni u vodenom fantomu za polja pod referentnim uslovima kada
snop pod pravim uglom pada na ravnu povrsinu sredine ekvivalentne vodi, a zatim se
radila ekstrapolacija ovih merenja za odredeni klini¢ki tretman. Pri prora¢unu doze
moraju se uzeti korekcioni faktori za geometriju pacijenta, kao i za nehomogenost
sredine. Prilikom kalkulacije doze kod algoritama zasnovanih na korekcionim
faktorima se primarna i rasejana komponenta zracenja tretiraju odvojeno posto imaju
razli¢ito fizicko ponaSanje u materijalu. Primarna komponenta opisuje raspodelu
energije fotona prilikom prve interakcije u materijalu, dok rasejana komponenta opisuje

raspodelu energije u narednim interakcijama.

Posto se kalkulacija doze deSava u sredini ekvivalentnoj vodi te se vrsi korekcija za
nehomogenost sredine metodom “tacka po tacka”, korekcioni faktori se odreduju
pracenjem snopa od izvora — fokusa pa do tacke od interesa. Nedostatak u ovom slu¢aju
je premala korekcija kada je gustina sredine manja od gustine vode, a prevelika kada je
gustina sredine vec¢a od gustine vode [5]. Kalkulacija doze na ovaj nain uvek
pretpostavlja smanjivanje rasejane komponente kada je gustina manja od vode, a

povecanje kada je veca.

Glavni problem kod “correction based” algoritama je nedovoljna tacnost kalkulacije
kod nehomogenih sredina, naroCito na prelazu dve sredine razli¢itih gustina, zbog
ograni¢enog modelovanja rasejane komponente doze. Medutim, u sloZenijim
situacijama, kod polja iregularnog oblika ili kod polja koja se koriste kod intenzitetom
modulisane radioterapije (IMRT i VMAT), kada je potrebna veéa tacnost, upotreba

“correction-based” algoritama vise nije adekvatna [32].
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4.7.2. Algoritmi zasnovani na modeliranju

“Model-based” algoritmi su standard u trenutno dostupnim komercijalnim klini¢kim
sistemima za planiranje transkutane radioterapije. “Pencil beam” algoritam je
najjednostavniji i najbrzi, ali se danas koristi samo za grubu kalkulaciju pre primene
tacnijeg algoritma. Tacniji su superpozicioni algoritmi koji ne opisuju u potpunosti
fizicke procese koji su uklju€eni u apsorpciju energije u pacijentu. Najtacniji pristup
koji obuhvata vecinu poznatih fizickih interakcija na nivou elementarnih Cestica i tkiva

je Monte Carlo pristup [32].

Algoritmi zasnovani na modeliranju vrSe proracun doze simulirajuci prolaz zracenja
kroz materijalnu sredinu. Kod ovih algoritama izraGunavanje apsorbovane doze se vrsi
u dve faze, razdvajaju¢i primarni snop koji poti¢e od linearnog akceleratora od
transporta energije u pacijentu. U prvom delu simuliraju se fizi¢ki procesi koji se
desavaju pri prolasku snopa fotona kroz sistem za oblikovanje 1 kolimaciju
medicinskog linearnog akceleratora i zbog toga ovakvi algoritmi moraju imati
informacije o geometriji-dimenzijama i materijalu od koga je taj deo linearnog
akceleratora napravljen. U drugoj fazi racunanja apsorbovane doze u pacijentu

uracunava se gustina sredine i njen hemijski sastav.

Kod metode zasnovane na Monte Carlo simulaciji, izodozna raspodela dobija se
simuliraju¢i kretanje—interakcije fotona i elektrona kroz materiju, tj. simulacija
interakcija velikog broja &estica. Sto je veéi broj estica, to je veca tatnost predvidanja
izodozne raspodele. Kretanje Cestica se posmatra od mete i kolimacionog sistema
(,,fazni* prostor) te interakcije sa sredinom kroz koju prolaze, sve dok im energija ne
padne ispod nekog definisanog praga, ili izadu iz zapremine od interesa. To je jedini
metod koji uracunava gotovo sve relevantne interakcije elektrona i1 fotona i samim tim
najtacniji metod. Za proraun energije predate organizmu potrebna je informacija o

organima i tkivima koje se nalaze na putu snopa fotona.

Pre razmatranja procesa apsorpcije doze u pacijentu prvo se mora modelovati zracni
,output” Linak-a. To zahteva informacije o energetskom spektru i fluksu primarnog

snopa, kao i o rasejanom zracenju koje potic¢e od glave linearnog akceleratora. Takode,

41



mora se modelirati prisustvo kontaminirajucih elektrona u fotonskom snopu. Precizan
naéin da se okarakteriSe snop zracenja je da se izvrsi potpuna Monte Carlo simulacija
procesa nastajanja fotona kao i njihova atenuacija i rasejanje u glavi linearnog

akceleratora [33].

Energetski fluks primarnog fotonskog snopa sluzi kao osnovna informacija za
kalkulaciju apsorpcije i transporta energije unutar pacijenta. Primarna fotonska
interakcija u pacijentu se prikazuje ukupnom energijom oslobodenom po jedinici mase
(total energy released per unit mass - TERMA) i zavisi od primarnog fotonskog fluksa.
Nacin na koji ¢e se energija Siriti od mesta primarne interakcije, po jedinici TERMA je
funkcija prostiranja apsorbovane doze ili KERNEL. Kod “model based” algoritama se
obi¢no koriste dve osnovne vrste kernela: “pencil-beam” (oblik olovke) i “point”

(taCkasti), slika 31 [32].

b)

Slika 31 a) “Point” kerneli, b) “pencil-beam” kerneli.

Kod “pencil-beam” (PB) algoritama se pretpostavlja da je ulazni fotonski snop
konglomerat velikog broja manjih “pencil-beam”-ova. Svaki od njih deponuje neku
dozu duz svoje centralne ose. Integracijom doprinosa doze duz centralne ose svakog
“pencil-beam” kernela se dobija dozna distribucija ¢itavog ulaznog snopa zracenja.
Ovaj proces se naziva superpozicija. U najjednostavnijem slucaju se pretpostavlja da su
svi kerneli doze jednaki, tj. dozni kernel ne uracunavaju promene u fotonskom spektru
u razli¢itim taCkama snopa, a gustina tkiva pacijenta se smatra homogenom. Tada su
kerneli samo funkcije rastojanja izmedu mesta interakcije i mesta gde se doza odreduje.
U ovoj situaciji se za kalkulaciju doze moZe primeniti konvolucija, koja predstavlja

specijalni slucaj superpozicije. Kalkulacijom pomoc¢u ovog algoritma dolazi do
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znaCajnog ubrzavanja procesa kalkulacije. Medutim, u realnom slucaju se moraju
uracunavati nehomogenosti, a to se postize promenom veliine kernela srazmerno
lokalnoj gustini tkiva. Ove korekcije se primenjuju na kernel doze svakog “pencil-
beam” -a u zavisnosti od lokalnih varijacija gustine koje uticu na odgovarajuci “pencil-
beam”. Nakon toga se koristi isti proces superpozicije koji sabira doprinose doze u
svakoj tacki od okolnih “pencil-beam” kernela. Uprkos ovoj korekciji “pencil-beam”
algoritmi imaju teSkoca pri kalkulaciji oko nehomogenosti, tj. varijacije u elektronskim

gustinama normalno na centralnu osu “pencil-beam-a” se ne ura¢unavaju [32].

Kod algoritama zasnovanih na “point” kernelima inicijalna mesta fotonskih interakcija
se mogu shvatiti kao “izvori” energije, dok “point kernels” predstavljaju funkcije

prostiranja energije, slika 32.
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Slika 32. Sematski prikaz kalkulacije doze metodom superpozicije.

Korekcije za nehomogenosti zapravo predstavljaju modifikacije primarne TERME na
osnovu funkcije prostiranja doze od mesta ulaska fotona do mesta kalkulacije doze u
nekoj tacki pacijenta. KoriS¢enjem tackastih kernela se dobija bolja rezolucija nego kod
“pencil-beam” kernela. Takode, kod tackastih kernela se u obzir uzimaju
nehomogenosti u svim smerovima, a ne samo u pravcu centralne ose kao kod “pencil-

beam” kernela.

Metode zasnovane na kernelima su ta¢nije od empirijskih metoda, ali i dalje imaju
ogranicenja u modeliranju situacija sa ve¢im latelarnim odstupanjem u elektronskim
gustinama, kao $to je kod malih veli¢ina polja sa velikom fotonskom energijom snopa u

sredini sa manjom elektronskom gustinom (pluca) [34].
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4.7.3. AAA i Acuros XB kalkulacioni algoritmi

Najvazniji deo svakog komercijalno dostupnog TPS-a je u njega instalirani kalkulacioni
algoritam (softver), koji na osnovu konkretne pacijentove anatomije i seta unetih

podataka sa Linaka i CT-a, racuna raspodelu doze u pacijentu.

TPS za planiranje RT tretmana u Centru za radioterapiju u Banjaluci je Eclipse 13.6.
Eclipse poseduje dva kalkulaciona algoritma: AAA (Analytical Anisotropic Algorithm)
i Acuros XB. U TPS-u postoje dve kalibracione krive. Jedna je konverzija HU u RED
koja se koristi kao ulazna veli¢ina za AAA algoritam, druga kriva je konverzija HU u

masenu gustinu koja je ulazni podatak za Acuros XB algoritam.

4.7.3.1. Analiticki Anizotropni Algoritam (AAA)

Algoritam AAA je razvijen (1995. godine) za preciznije prora¢unavanje apsorbovane
doze, posebno u heterogenoj sredini, a zasniva se na 3D “pencil beam”
konvoluciono—superpozicionom algoritmu gde se posebno modeliraju primarni fotoni,
rasejani fotoni i elektroni rasejani na uredajima za kolimaciju snopa.

AAA, racuna dozu kao doprinose slede¢ih komponenti: 1) zako¢nih fotona dobijenih
interakcijom ubrzanih elektrona i mete, a koji ne interaguju sa kolimacionim sistemom
u glavi Linaka, 2) fotona rasejanih na “ravnaju¢em® filteru, primarnom kolimatoru i
dijafragmama i 3) elektrona nastalih usled Komptonovog efekta u glavi Linaka.
Izvrsavanje AAA algoritma sastoji se od dve komponente: konfiguracionog algoritma i

algoritma za proracun doze.

Konfiguracioni algoritam koristi se za odredivanje osnovnih fizickih parametara koji se
koriste za odredivanje fluksa i energetskog spektra fotona i elektrona prisutnih u
klinickom snopu, kao i njihovih osnovnih svojstava rasejanja u vodi ekvivalentnom
materijalu. lako su se neki od parametara koji se koriste u algoritmu za izraunavanje
doze mogli izvesti sa razumnom preciznoSc¢u iz jednostavnih merenja dubinske doze 1
profila snopova u vodenomi fantomu, eksperimentalno odredivanje svih parametara je

prakti¢cno nemoguce. To se reSava u AAA modelu pred-kalkulacijom svih parametara
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pomoc¢u Monte Carlo simulacija, a zatim modifikovanjem tih parametara kako bi bili
Sto blizi sa stvarnim izmerenim klini¢kim podacima snopa tokom faze konfiguracije
podataka. Nakon postupaka unosa seta specifi¢nih podataka za odredeni Linak, faza
konfiguracije snopa je zavrSena, i podaci se kasnije preuzimaju za realni prorac¢un doze.
Algoritam za proracun stvarne doze Koristi parametre dobijene iz merenja u vodenom
fantomu. Eksperimentalno odredivanje svih parametara prakti¢no je nemoguce pa AAA
model preracunava sve parametre koriste¢i Monte Carlo simulacije, koje prilagodi
(fitting) stvarnim izmerenim klinickim podacima za linearni akcelerator. Oni se pak
koriste za konstrukciju faznog prostora koji definise fluks i energetski spektar klinickog
snopa specificne za svaki Linak. Klinicki Siroki snop podijeljen je na male snopove
konacne veli¢ine — bimlete. Kona¢na raspodela doze dobija se superpozicijom doze

izraCunate sa konvolucijama fotona i elektrona za pojedinacne bimlete.

Ovakav pristup omogucava brzo i precizno odredivanje svih osnovnih parametara
potrebnih za proracun doze. AAA model pruza brz i precizan proracun doze za klinicke
fotonske snopove, ¢ak i u regijama slozenih heterogenosti tkiva za sve tehnike EBRT
[35].

Moderne visoko modulisane tehnike (IMRT i VMAT) u klini¢koj radioterapiji
fotonskim zraCenjem, postavljaju sve vece zahteve za tatnosSc¢u i1 brzinom algoritama za
izratunavanje doze, posebno u nehomogenim regijama. Istovremeno, ogranicenja
resursa u realnom klinickom okruZenju nalaZzu da se visoka preciznost ne moZe dobiti
produzavanjem vremena racunanja. Funkcionalni oblici osnovnih fizickih izraza u
AAA omogucavaju analiticku konvoluciju, $to znaCajno smanjuje vreme kalkulacije

doze.

4.7.3.1.1. Fizic¢ki parametri u proracunu doze

AAA za kalkulaciju doze koristi osnovne fizicke parametre koji su prethodno izra¢unati
Monte Carlo simulacijama. Ovi se parametri modifkuju tokom konfiguracije podataka
snopa, tako da se dobijene izraCunate karakteristike snopa $to vise poklapaju sa
izmerenim klinickim podacima snopa za odredeni Linak. Ovo je brza i precizna metoda

odredivanja svih vaznih fizi¢kih parametara za izraCunavanje doze.
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Parametri specifi¢ni za odredeni klini¢ki snop unose se u bazu podataka TPS-a i koriste
za proracun raspodele doze u pacijentu. Energije fotonskih snopova koji se koriste u

klinickoj RT praksi su (4-18) MV.

Energetski spektar fotona — AAA Kkoristi kernele potrebne za prora¢un doze iz
energetskog spektra, koji je odreden tokom procesa konfiguracije u TPS-u. Spektar
fotona odreden je Monte Carlo simulacijom zako¢nog spektra elektrona koji interaguju
sa metom. Na slici 33, prikazan je primer spektra primarnog 6 MV fotonskog snopa
[35].
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Slika 33. Energetski sektar 6 MV fotonskog snopa.

Drugi vazan parametar koji utiCe na energetski spektar koji koristi AAA je srednja
energija u funkciji rastojanja od centra snopa. Primer srednje radijalne energije za
snop od 6 MV dat je na slici 34. Ovu krivu AAA Koristi za odredivanje ucinka
“otvrdnjavanja” snopa fotona na ravnajucem filteru (FF), slika 36. Na osnovu krive
srednje energije 1 materijala od kojeg je saCinjen FF, AAA odreduje energetski spektar

snopa na bilo kom rastojanju od centralne ose snopa [35].
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Slika 34. Primer srednje energije u funkciji udaljenosti od centralne ose snopa 6 MV

fotona.

Profil intenziteta fotonskog snopa — FF takode uzrokuje da se intenzitet snopa fotona
razlikuje unutar polja za klinicki tretman. Variraju¢i fluks fotona modelira se uz pomo¢
parametra koji se naziva kriva profila intenziteta. Profil intenziteta izracunava se kao
fluks energije fotona (brojxenergija fotona) u funkciji radijalne udaljenosti od centralne
ose snopa. Primer profila intenziteta za 18 MV snop prikazan je na slici 35 [35].
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Slika 35. Primer profila intenziteta snopa fotona od 18 MV.

Rasejani kernel — pored parametara “faznog” prostora, osnovni fizicki parametri
ukljucuju i1 kernele rasejanih fotona i elektrona i njihovu dubinsku zavisnost u vodi
ekvivalentnoj sredini. Ovi “rasprSeni” kerneli opisuju efekte rasejanja u fantomu za

razli¢ite kvalitete snopa.
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4.7.3.1.2. Klinicko modeliranje fotonskog snopa

Model klinickog snopa ima tri glavne komponente: fluks primarne energije fotona, van

fokusni fotonski energijski fluks i kontaminirajuci fluks elektrona.

Monte Carlo simulacije za klinicki model fotonskog snopa — Monte Carlo simulacije
koriStene za stvaranje pocetnog modela “faznog” prostora za klinic¢ki snop, ukljucuju
geometrijsku strukturu i materijale u glavi Linaka (izvor, metu, primarni kolimator, FF,
jonizaciona komora i dijafragme), kao i modifikatore snopa (slika 36).

Parametri dobijeni Monte Carlo simulacijom modifikuju se tokom konfiguracije
podataka za svaki fotonski snop, tako da se dobijene izraCunate karakteristike snopa

maksimalno podudaraju sa merenim podacima klini¢kog snopa za svaki Linak [35].

Siroki fotonski klini¢ki snop podijeljen je na manje snopove Sirine P, kao §to je
prikazano na slici 36. Dodatno, klini¢ki snop podijeljen je na zasebne fotonske i
elektronske komponente, svaka sa intenzitetom snopa ®g. Fotonski snop se deli na:
-Primarne fotone koji poticu iz mete. Odvojeni spektri energije za svaku “fanline”
sirokog snopa, izvedeni su iz krive srednje energije (slika 34).

-Van-fokusne fotone, rasejane na ravnajuc¢em filtru ili uredajima za kolimaciju snopa.
Pretpostavlja se da su ovi fotoni ravnomerno rasporedeni u Sirokom snopu i modelirani
preko sekundarnog “izvora” koji ima prilagodljivi intenzitet i lokaciju ispod primarnog

izvora (u nivou donje ivice FF).
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Slika 36. Komponente kolimatora klinickog RT aparata.

Elektronska kontaminacija — komponenta elektronske kontaminacije opisuje dozu
deponovanu u bild up regiji (slika 37), koja nije uzeta u obzir primarnom i rasejanom
fotonskom komponentom. Elektronska kontaminacija se modelira krivom procentualne

dubinske doze (PDD), koja zavisi od dubine i opisuje ukupnu dozu kontaminacije
elektrona na odredenoj dubini.
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Slika 37. Primer krive elektronske kontaminacije

Modifikatori snopa u modelu klinickog snopa — vec¢ina modifikatora fotonskog
snopa (slika 36), uti¢u samo na fluks snopa koji se koristi za racunanje doze kod AAA
algoritma. MLC koristi korisni¢ki definisani faktor transmisije, za modelovanje
promene fluksa kada je snop oblikovan ovim dodatkom. Dinamicki klinovi i IMRT

polja takode modikuju fluks snopa.

4.7.3.1.3. Zapreminski proracun doze

Za proracun zapreminske raspodele doze, volumen tela pacijenta podeljen je u matricu
reSetke 3D voksela (slika 36). Geometrija mreZe voksela je divergentna i koordinatni
sistem poklapamo sa “fanline ” linijama. Svaki voksel povezan je sa srednjom gustinom
elektrona (pe) koja se dobija iz CT slika pacijenta, a na osnovu konverzione krive (HU-
RED) koju je odredio korisnik. 3D distribucija doze racuna se iz zasebnih konvolucija
za svaki od: primarnih fotona, rasejanih fotona i1 kontaminiraju¢ih elektrona.
Konvolucije se izvode za sve bimlete kona¢ne veli¢ine koji ¢ine klini¢ki snop. Kona¢na

raspodela doze dobija se superpozicijom pojedinacnih bimleta [35].

Bimleti — na slici 38 je prikazana geometrijska definicija koordinata koje se odnose na
jedan bimlet u X-Z ravnini, pri ¢emu je Y osa usmerena prema napolju (iz papira).
Koordinate su definisane u dva koordinatna sistema: pacijent i bimlet. Koordinate

kalkulacione tacke (P) na slici su (X',Y’,Z") u koordinatnom sistemu pacijenta i (X, Y,
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Z) u koordinatnom sistemu bimleta. Koordinata dubine (Z) meri se od tac¢ke prescka

sredi$nje linije “fanline ” i koze u koordinatnom sisitemu bimleta [35].

_—— Fokus polja

A% Centralna fanline

Bimlet koordinatni sistem

Koza

Kalkulaciona
/. tackaP

Xl
Pacijent

_ koordinatni
Bimlet sistem

Centralna
osa polja

Slika 38. Koordinate u koordinatnom sistemu pacijenta i bimlet-a u X-Z ravni.

Posto je klinicko zrano polje podeljeno je na snopove konacne veli¢ine, bimlete,
povrsina popre¢nog preseka bimleta odgovara rezoluciji kalkulacionog voksela.
Kalkulacija doze zasniva se na konvolucijama preko preseka snopa bimleta odvojeno
za primarne fotone, rasejane fotone (drugi izvor) i elektrone koji kontaminiraju
primarni snop. Doza se pretvara—konvertuje koris¢enjem osnovnih fizickih parametara
definisanih za svaki bimlet.

Sve funkcije koje zavise od dubine, i koje se koriste u konvolucijama snopa zraka
izracunavaju se duz srediSnje linije fanline zraka pomocu koordinate dubine z koja
definSe stvarnu udaljenost od povrsine tela pacijenta (slika 38).

Doza do proizvoljne proracunske tacke (X',Y’,Z’) u pacijentu dobija se sumiranjem
doprinosa doze svih pojedinac¢nih bimleta () otvorenog polja u kona¢noj superpoziciji
[35].

51



4.7.3.1.4. Kalkulacija Doze

Superpozicija — konac¢na doza D (X, Y, Z) u proizvoljnoj proracunskoj tacki u
pacijentu, dobija se superpozicijom doprinosa doze primarnih fotona (phl), rasejanih

fotona (ph2) i kontaminirajucih elektrona iz svih pojedina¢nih bimleta f3:

D (X',Y"Z') =¥ Dpnip X, Y, Z) + YgDpnap (X, Y, Z) + g Dyonep X, Y, Z) (21)

MU Kkalkulacija — proratun monitorskih jedinica zasniva se na Kkalibracionim
merenjima izvedenim sa setom pravougaonih zraénih polja, od najmanje (2x2 cm?) do
najvece veli¢ine polja (40x40 cm?).

Efekti rasejanja u glavi kolimatora simulirani su Monte Carlom za Varian akceleratore
koriste¢i ekstra-fokalni izvor fotona. Faktori rasejanja u fantomu izraCunavaju se
transportom fotona. Faktori povratnog rasejanja na MU komoru odreduju se iz tabele
output faktora [35].

4.7.3.2. Acuros XB (External Beam Algorithm)

Acuros XB algoritam razvijen je kako bi pruzio precizni i brzi prorac¢un doze za EBRT
fotonskim snopovima energija od 4 MV do 25 MV, i kalkulacionim mrezama voksela

dimenzija od 1 do 3 mm.

Acuros XB se svodi na reSavanje linearne Bolcmanove transportne jednacine (LBTE).
LBTE makroskopski opisuje ponasanje radijacionih Cestica (fotona, elektrona, ...) dok
se krecu i interaguju sa materijom, uzimajuci u obzir nehomogenosti sredine.

Linearna Bolcmanova jednacina transporta je linearizacija Bolcmanove jednacine pod
pretpostavkom da Cestice zracenja interaguju samo sa sredinom kroz koju prolaze, ali
ne i jedna sa drugom. Postoje dva pristupa rjesavanju LBTE. Prvi pristup resenja je tzv.
Monte Carlo metodom koja stohasticki predvida kretanje Cestica kroz neki medijum,
prateci statisticki znacajan broj Cestica kroz uzastopne slucajne interakcije. Ova metoda
ne resSava eksplicitno LBTE, ve¢ indirektno dolazi do njenog resenja [35].

Drugi pristup podrazumijeva direktno rjeSavanje jednacine numerickima metodama.
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Da bi izvrSio proracun, program Acuros XB mora poznavati materijalni sastav svakog
voksela. Zbog toga je i potrebna konverziona kriva u TPS—u, jer program prvo uzima
HU sa CT skena, a zatim ih pretvara u masenu gustinu na osnovu kalibracione krive u

sistemu.

U EBRT, heterogenosti koje unose materijali kao $to su pluc¢a, vazduh, kosti i
implantati mogu znacéajno uticati na raspodelu doze u pacijentu, posebno u prisustvu
malih ili nepravilnih polja. Kroz resavanje LBTE, Acuros XB direktno uracunava

efekte ovih heterogenosti.

| Monte Carlo i eksplicitne metode reSenja LBTE su konvergentne. Odnosno, uz
dovoljnu preciznost oba pristupa ¢e konvergirati ka istom reSenju. Ostvariva tacnost
oba pristupa je ekvivalentana i ograni¢ena je samo nesigurnostima u podacima o

Cesticnim interakcijama.

Medutim, u praksi ni Monte Carlo ni eksplicitno LBTE reSenje nisu ta¢ne, obe metode
poseduju greske. U Monte Carlu greske su stohasticke i rezultat su simulacije kona¢nog

broja Cestica.

Kada Monte Carlo metode koriste odredene tehnike za skrac¢enje vremena kalkulacije,
to moze voditi ka sistematskim greskama. U eksplicitnim metodama LBTE reSenja,
greske su prvenstveno sistematske prirode. Pored toga, razlike mogu takode rezultirati
iz tretmana naelektrisanih cCestica Kulonovih interakcija, koje su uglavnom
aproksimirane i u Monte Carlu i u eksplicitnom LBTE reSenju, tj. kompromis postoji
izmedu brzine i ta¢nosti kalkulacije. Smanjenje vremena kalkulacije moZe biti

postignuto samo kada su navedeni manje strogi kriteriji taénosti i obrnuto.
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5. Rezultati

5.1. Zavisnost CT-RED krive od napona u CT rendgenskoj cevi i
FOV-a

Merenjem vrednosti HU (72 merne tacke, 216 merenja) za poznate tipove tkiva,
odnosno RED vrednosti, dobili smo podatke za CT-RED konverzionu krivu, pomocu
CIRS 062M pelvis fantoma. Merenja na razli¢itim naponima CT cevi i FOV-a su

tabelarno (tabela 6), te graficki/histografski prikazani na slici 39.

Tabela 6. Srednje vrednosti HU za CIRS 062M pelvis fantom za razli¢ite vrednosti

napona CT cevi i FOV-a.

HU

CIRS 062M- R(EUD 80 kV 100 kV 120 kV 140 kV
pelvis odnosu FOV FOV FOV FOV FOV FOV FOV FOV
O o5em  50cm 25cm 50cm 25cm 50cm 25cm 50.cm
pluc¢a (udah) 0.2 -774.7 -801.8 -776.7 -802.3 -7789 -803.2 -7785 -800.9
pluca (izdah) 0.486 -482.3 -496.9 -484.9 -498.2 -487.0 -499.2 -487.4 -501.1
masno tkivo 0.949 -80.15 -76.88 -71.08 -67.37 -67.3 -61.6 -64.22 -58.6
dojka 0976 -34.35 -31.2 -30.11 -25.48 -27.35 -21.8 -24.88 -19.75
voda 0.998 -3.02 -3.93 -6.16 -5.43 -8.83 -5.8 -10.9 -7.03
misici 1.043 4463 58.67 45.3 56.55  45.08 55.6 43.92 55.92
jetra 1.052 5284 6253 5118 5935 50.05 57.87 48.73 5525
trabekular. kost 1.117 3429 3506 2839 2925 2506 259.0 227.2 234.7
gusta kost 1.456  1150. 1199. 958.9 990.2 8288 874.0 7443 787.7

54



1 500 Y 1 ¥ I Y | v I : |

—=—80KV,FOVS0cm | _._380kV,FOV 25cm
—=— 80 kV, FOV 25 cm i _1 100 kV, FOV 25 cm
i

—e—100kV, FOV50cm §___j 120KV, FOV 25¢cm e
—0— 100kV, FOV25cm  §__j 140KV, FOV 25 cm $
——120kV,FOV50cm [ |80kV, FOV50cm ;

1000 [~ — - 120kv.FOv25cm || 100KV, FOV 50 cm '
—A—140kV,FOV50cm | |120kV,FOVS0em ____ .
—/— 140kV,FOV25cm [ | 140KV, FOV 50cm  titititill g

- jetra *

;iG]

AN

500 . miéiéi.

D L it -
- pluéa (pl:é:)
(udah) izdal ‘
0 ‘ *trabekularna kost  gusta
slde. 3 kost

[ dojka ’
-500 - masno tkivo : 7]

_1 000 ! | ! | 1 | : | ! | E | ! | !

00 02 04 06 08 1.0 12 14 16

RED

Slika 39. CT-RED (graficki histogram) dobijen fantomom CIRS 062M pelvis, za
razli¢ite napone CT cevi (80 kV, 100 kV, 120 kV 1 140 kV) te FOV 25 cm 1 50 cm.



Rezultati viSestruke linearne regresione analize na srednje vrednosti HU svih mernih
taCaka (model zasnovan na svim dostupnim podacima, N = 216) za fantom CIRS 062M

pelvis, predstavljeni su u tabeli 7.

Tabela 7. ViSestruki linearni regresioni model (CIRS 062M-pelvis), efekat napona u
CT cevi i FOV-a na srednje vrednosti HU, za RED u opsegu (0.2-1.456).

Vrednost: prilagoden R? = 0.816; F = 318.83 (p < 0.001)

Nestandardiz.  Standardiz. Si 95 % Interval
ig.
CIRS 062M-pelvis koeficijenti koeficijenti t (g; poverenja (B)
B SE Beta P Donji  Gornji
(constant) -706.52 82.10 -8.61 0.000
vrsta tkiva
159.43 5.16 0.904 30.88 0.000 149.2 169.60
(RED)
RED
naponu CT
(0.2-1.456) _ -0.94  0.59 -0.046 158 0.114 -212 0.22
cevi
FOV 019 1.06 0.005 0.17 0.858 -1.91 229

zavisna varijabla: HU

nezavisni prediktori: vrsta tkiva (RED), napon u CT cevi, FOV

p-znacajnost, R?-koeficijent multiple determinacije (koeficijent odlu¢ivanja).
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Trend opadanja (paralelnog) HU sa povecanjem napona u CT cevi za trabekularnu i

gustu kost pri razli¢itim vrednostima FOV prikazan je na slici 40.

1200

1000

[ v | y I ¥ | ’ |

FOV 25 cm, trabekularna kost — _|
FOV 50 cm, trabekularna kost
FOV 25 cm, gusta kost i
FOV 50 cm, gusta kost

BWN -
A v 4 »

800 -
)
T 3
600 1 & y=1143.45-18.23917 x + 0.12871 x* - 3.22708 10™* x°
2 v y=1139.08 - 17.99725 x + 0.12756 x° - 3.225 10 x°
3 » y=2841.76 - 33.01983 x + 0.17457 x* - 3.26667 10 x*
4 < y=4226.15-70.26117 x + 0.51047 x* - 0.00131 10 x°
400
‘1\
! > A : i
200 | 1 | 1 | 1 | 1 I 1 | TR,
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napon u CT cevi [kV]

Slika 40. Opadanje vrednosti HU sa povec¢anjem napona u CT cevi za trabekularnu i

gustu kost, za FOV 25 cm i 50 cm.

Sa slike 39 se vidi da izmerene vrednosti HU ne zavise od napona CT cevi i FOV-a za

RED vrednosti < 1.1, dok je za RED vrednosti > 1.1 (trabekularna i gusta kost)

evidentna razlika u zavisnosti od napona u CT cevi. Oba podrué¢ja su zato odvojeno

dodatno analizirana.

57



Koriste¢i visestruku linearnu regresionu analizu, ispitan je uticaj nezavisnih parametara

(napon CT cevi i FOV) na HU za RED < 1.1 (tabela 8).

Tabela 8. ViSestruki linearni regresioni model (CIRS 062M-pelvis), efekat napona u
CT cevi i FOV-a na srednje vrednosti HU, za vrednosti RED < 1.1.

Vrednost: prilagoden R? = 0.747; F = 165.41 (p < 0.001)

Nestandardiz.  Standardiz. i 95 % Interval
ig.
CIRS 062M-pelvis koeficijenti koeficijenti t : poverenja (B)
B SE Beta P Donji  Gornji
vrsta tkiva
13145 5.90 0.867 22.3 0.000 119.80 143.10
(RED)
RED (<1.1) naponuCT
] 0.02 0.52 0.001 0.03 0970 -1.02 1.06
cevi
FOV -0.04 094 -0.002 0.04 0964 -190 1.82

zavisne varijable: HU

nezavisni prediktori: vrsta tkiva (RED), napon u CT cevi, FOV
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Koriste¢i visestruku linearnu regresionu analizu, ispitan je uticaj nezavisnih parametara
(napon CT cevii FOV) na HU za RED > 1.1 (tabela 9).

Tabela 9. ViSestruki linearni regresioni model (CIRS 062M-pelvis), efekat napona u
CT cevi i FOV-a na srednje vrednosti HU, za vrednosti RED > 1.1.

Vrednost: prilagoden R? = 0.969; F = 487.80 (p < 0.001)

Nestandardiz. ~ Standardiz. Si 95 % Interval
ig.
CIRS 062M-pelvis koeficijenti koeficijenti t : poverenja (B)
B SE Beta P Donji  Gornji
(constant) -4573.5 162.04 -28.22 0.000
vrsta tkiva
661.45 18.03 0.94 36.69 0.000 661.44 18.02
(RED)
RED
naponu CT
=1.1) ) -4.32 040 -0.28 10.73 0.000 -4.32  0.40
cevi
FOV 1.01 0.72 0.04 140 0.169 1.00 0.72

zavisne varijable: HU

nezavisni prediktori: vrsta tkiva (RED), napon u CT cevi, FOV
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5.2. Zavisnost CT-RED krive od dimenzija fantoma

Merenjem vrednosti HU (72 merne tacke, 216 merenja) za poznate tipove tkiva,
odnosno RED vrednosti, dobili smo podatke za CT-RED konverzionu krivu, pomocu
CIRS 062M glava fantoma. Merenja na razli¢itim naponima CT cevi i FOV-a su data u
tabeli 10 1 graficki prikazani (slika 41).

Tabela 10. Srednje vrednosti HU za CIRS 062M glava fantom za razliite vrednosti
napona CT cevi i FOV-a.

HU
CIRS 062M-— RED 80 kV 100 kv 120 kv 140 kv
glava odnosu
naH,0)  FOV FOvV FOvV FOV FOvV FOvV FOvV FOvV
25cm 50cm 25ecm 50cm 25cm 50cm 25cm 50 cm
plu¢a (udah) 0.2 -810.6 -814.7 -811.6 -813.9 -815 -814.7 -812.0 -817.7
pluca (izdah) 0.486  -500 -501.8 -502.2 -5035 -5045 -505.8 -503.9 -506
masno tkivo 0949 -84.79 -7869 -743 -6750 -68.33 -6197 -64.2 -57.17
dojka 0976 -3297 -31.73 -26.8 -23.3 -23.33 -23.07 -20.53 -20.47
voda 0.998 1.50 4.06 0.3 2.63 -0.87 0.6 -0.93 0.5
misici 1.043 5448 63.73 53.11 6273 5257 61.43 52.3 60.87
jetra 1.052 65.05 66.63 62.33 63.19 60.8 61.63 60.23 60.87
trabekular. kost 1.117 3976 389.8 3223 3252 2945 2815 2695 263.0
gusta kost 1.456 1274 1318 1070 1101 9379 9678 8458 8814

Dobijeni rezultati za CIRS 062M fantome glave i pelvisa analizirani su zajedno. Na
slici 41 prikazane su CT-RED krive za fantome pelvisa i glave, pri razli¢itim naponima
CT cevi, pri FOV 25 cm i 50 cm.
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Slika 41. Promena HU u zavisnosti od RED pri razli¢itim vrednostima napona CT cevi

i FOV-a za CIRS 062M fantome pelvis i glava. Uporedni prikaz oblasti RED > 1.1, pri
naponu u CT cevi od 120 kV, FOV 25 i 50 cm (donja slika).

Za RED vrednosti <1.1, izmerene vrednosti HU ne zavise od dimenzija fantoma, dok se

za RED vrednosti > 1.1 (trabekularna i gusta kost) uocava razlika (slika 41). Vidi se da,

za 120 kV i FOV 50 cm, razlika 94 HU u gustoj kostanoj regiji (za istu vrednost RED =
1.456), dok je za FOV 25 cm ta razlika 109 HU.
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Koriste¢i visestruku linearnu regresionu analizu, ispitan je uticaj nezavisnih parametara
(napon CT cevi i FOV) na HU za RED < 1.1 (tabela 11).

Tabela 11. ViSestruki linearni regresioni model (CIRS 062M-glava), temelji se na

slucajevima RED < 1.1.

Vrednost: prilagoden R? = 0.751; F = 169.07 (p < 0.001)

Nestandardiz.  Standardiz. ) 95 % Interval
CIRS 062M-glava koeficijenti  koeficijenti t 219 poverenja (B)
B SE Beta P Donji  Gornji

(constant) -737.80 74.90 -9.85 0.000

vrsta tkiva (RED) 136.47 6.06 0.869 22.50 0.000 124.50 148.43

RED (<1.1) naponuCTcevi 004 054 0003 007 0940 -1.02 1.11

FOV 0.08 0.97 0.003 0.08 0.937 -1.83 199

zavisne varijable: HU

nezavisni prediktori: vrsta tkiva (RED), napon u CT cevi, FOV

Koriste¢i visestruku linearnu regresionu analizu, ispitan je uticaj nezavisnih parametara
(napon CT cevii FOV) na HU za RED > 1.1 (tabela 12).

Tabela 12. Visestruki linearni regresioni model (CIRS 062M-glava, model se temelji

samo na slu¢ajevima RED > 1.1).

Vrednost: prilagoden R? = 0.972; F = 552.05 (p < 0.001)

Nestandardiz.  Standardiz. ) 95 % Interval
CIRS 062M-glava koeficijenti koeficijenti t >19. poverenja (B)
B SE Beta ") Donji  Gornji
(constant) -5034 167.71 -30.0 0.000
vrsta tkiva (RED) 730.3 18.66 0.949 39.1 0.000 692.73 767.93
RED (>1.1) naponuCTcevi -4.63 0.42 0269  11.1 0.000 -5.47 -3.79
FOV 054 0.75 0.017 0.71 0.476 -0.96 2.04

zavisne varijable: HU

nezavisni prediktori: vrsta tkiva (RED), napon u CT cevi, FOV
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Kori$¢enjem modela linearne regresije prikazan je nagib konverzijskih krivih za RED >

1.1 (tabela 13).

Tabela 13. Linearni regresioni modeli za CIRS 062M-pelvis i glava fantome

(modeli su bazirani samo na slu¢ajeve RED > 1.1).

Nestandardizovani

Model koeficijenti t 210
5 S (P)
CIRS 062M- R =0.945
pelvis (Constant) -1899.28 129.112  -14.71  0.000
RED>1.1 RED 1951.17 99.49 19.61  0.000
CIRS 062M- R =0.949
glava (Constant) -2087.26 136.41  -15.30 0.000
RED>1.1 RED 2154.36 105.12 20.49  0.000

zavisna varijabla: HU
prediktori : (Constant), RED
R = koeficijent korelacije

Na osnovu formule T=(Bi-B2)/N(SE:1*+SE»?), za nagib i podataka iz tabele 13,

dobijamo T =1.404 (p = 0.163).
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5.3. Korelacija CT konverzionih krivih za 062M pelvis i Thorax
002LFC fantome

Merenjem HU (6 mernih tacaka, 18 merenja) za poznate RED vrednosti (tabela 14)
dobili smo CT-RED konverzionu krivu za fantom CIRS Thorax 002LFC. Dobijena
kriva je uporedena sa "referentnom” CIRS 062M pelvis CT-RED (slika 42), pri haponu
CT ceviod 120 kV i FOV 50 cm.

Tabela 14. Srednje vrednosti HU za Thorax 002LFC i 062M pelvis fantome pri naponu
CT ceviod 120 kV i FOV 50 cm,

Thorax RED HU 062M pelvis RED HU
002LFC (u odnosu (u odnosu na
na H20) H20)
vazduh 0 -979 pluca (udah) 0.2 -803.23
pluca 0.207 -786.75  pluca (izdah) 0.486 -499.17
masno tkivo 0.949 -70.85 masno tkivo 0.949 -61.6
voda 1 -5.7 dojka 0.976 -21.8
misici 1.0421 45.07 voda 0.998 -5.8
kost 1.506 826 misici 1.043 55.6
jetra 1.052 57.87
trabekular. kost 1.117 259.03
gusta kost 1.456 874.05
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Slika 42. CT-RED krive za fantome Thorax 002LFC i CIRS 062M pelvis pri 120 kV i
FOV 50 cm.

Na slici 42 se vidi razlika u oblasti visokih RED (kostiju), dok se u podrucju manjih

gustina krive preklapaju i nalaze unutar dozvoljenih vrednosti [18]. Vrednosti RED za
kosti (649 HU) razlikuju se za 0.07, dok razlika u HU (RED = 1.4) je 124.
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Koriste¢i model linearne regresije, uporedili smo nagibe krive konverzije za 062M
pelvis i 002LFC fantome (tabela 15).

Tabela 15. Linearni regresioni modeli za CIRS 062M pelvis i Thorax 002LFC fantome.

Nestandardizovani

— Sig.
Model koeficijenti t ®
B SE P
R =0.986
(Constant) (Constant) -1046.839 45.024 -23.251 0.000
Thorax
RED 1128.784 47981  23.557 0.000
002LFC
R=0.971
(Constant)
(Constant) -1149.55 60.081 -19.133 0.000
CIRS 062M-
RED 1232.439 61.151  20.154  0.000

pelvis

Zavisna varijabla: HU
prediktori: (Constant), RED

Na osnovu formule T=(B1-B2)/N(SE:>+SE>?), za nagib i podataka iz tabele (14) za
nagib i podataka iz tabele 10, dobijamo T = 1.334 (p = 0.1895).

5.4. Dozimetrijska merenja na Linacima sa fantomom Thorax 002LFC
ozracenim U skladu sa klinickim RT planovima

Razlike, relativne greske X (%), izmedu u fantomu izmerenih 1 TPS izracunatih doza na
razli¢itim mernim mestima (tkivima) 1 RT planovima—tehnikama zracenja (test 1 — test
6), sa vrednostima tolerancija (dozvoljena relativna greSka) izmerenih na tri Linaka i
dve fotonske energije, prikazane su na slikama 43 i 44. Rezultati su grupisani po
kalkulacionim algoritmima i energijama fotonskih snopova. Numericki, rezultati svih

uradenih testova, prikazani su tabelarno i dati u Prilogu B (tabele B.1, B.2 i B.3).
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Slika 43. Razlika izmedu izmerenih 1 TPS izradunatih doza u svakom od testova i

mernim tackama za kalkulacioni algoritam AAA i fotonske snopove od 6 MV i 16 MV.
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Slika 44. Razlika izmedu izmerenih i TPS izracunatih doza u svakom od testova i
mernim tackama za kalkulacioni algoritam AcurosXB i fotonske snopove od 6 MV i 16
MV.
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Od ukupno 476 mernih tacaka, razliku izmedu izmerene i TPS izracunate doze veée od
4 %, imali smo u 11 tacaka (2.3 %), (4-5) % u 10 tacaka (2.1 %) i (5-6) % u jednoj
poziciji (0.2 %). Dok je (3-4) % odstupanje zabeleZzeno u 19 mernih mesta (4 %).
Izracunata (TPS) doza je u 353 pozicija (74.2 %) niza od izmerene, dok je kod 123

merenja (25.8 %) visa.

Kako je Kolmogorov-Smirnov test pokazao da raspodela relativnih greSaka nema

normalnu raspodelu, bila je potrebna dodatna transformacija podataka.

Prvo, negativni predznaci dobijeni u bilo kojoj tacki korigovani su dodavanjem
odgovarajuce konstantne vrednosti (6.26) svim tackama. Na taj su nacin sve relativne
greske postale pozitivne. U drugom delu ovi su podaci dalje transformirani primenom

transformacije logio (X) i koristeni u svim provedenim analizama.
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Koriste¢i jednostruku 1 visestruku regresionu analizu, ispitivan je ucinak nezavisnih

varijabli na relativne greSke X (%), sto je prikazano u tabeli 16.

Tabela 16. Jednostruka i visestruka linearna regresiona analiza nezavisnih faktora

potencijalno povezanih s neta¢nim izraCunavanjem doze (izmereno VS izracunato).

_ - Jednostruka Visestruka
Nezavisno promenljive i i
Beta! (95% CI?)  Sig. (p) Beta (95% Cl)  Sig. (p)
_ -0.013 0.009
Linak (1-3) 0.769 0.825
(-0.018-0.013) (-0.012-0.015)
Algoritmi 0.112 0.112
0.015 0.006
(AAA vs AcurosXB) (-0.006-0.054) (0.009-0.052)
Tkiva 0.259 0.272
<0.001 <0.001
(meko vs pluca vs kost) (0.035-0.071) (0.039-0.072)
Energija 0.337 0.337
<0.001 <0.001
(6 MV vs 16 MV) (-0.068-0.114) (0.069-0.113)
] -0.163 -0.183
Testovi (1-6) <0.001 <0.001

(0.005-0.018)

(-0.007-0.019)

! Standardizovani regresioni koeficijent

2 Oblast poverenja (nestandardizovani koeficijent B)

70



Koriste¢i jednofaktornu analizu varijanse (GLM model, ANOVA), ispitali smo glavne
efekte nezavisnih prediktora na relativnu gresku X (%) (tabela 17). Zbog velikog broja
potencijalnih interakcija nezavisnih varijabli (ukupno 26), njihovi ucinci na izmerene

rezultate nisu prikazani.

Tabela 17. GLM univarijantna ANOVA (glavni efekti nezavisnih varijabli).

Parametri F Sig.
) 1.546 p=0.215
Linak (1-3)
o 15.591 p<0.001
Algoritmi (AAA vs AcurosXB)
30.309 p<0.001
Tkiva (meko vs plucéa vs kost)
. 51.432 p<0.001
Energija (6 MV vs 16 MV)
14.230 p<0.001

Testovi (1-6)
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Za nezavisne prediktore, kod kojih je utvrden statisticki zna¢ajan ucinak na relativne

greSke (odstupanja), istrazen je znaCaj razlika izmedu srednjih vrednosti relativnih

greSaka odredenih kategorija, koriste¢i Bonferroni test (poredenje parova). Pregled ove

analize dat je u tabeli 18.

Tabela 18. Znacajnost razlika u: kalkulacionim algoritmima, tipu tkiva, energiji

fotonskog snopa i tehnikama zracenja (testovi), koriste¢i Bonferroni test.

Parametri N X (%) + SD Sig.!
Algoritam:
AAA (1) 238 136+1.1 1:2-p<0.001
AcurosXB (2) 238 146+1.1
Tkivo:
Meko tkivo (1) 280 126 £1.0 1:2-p=1.000
Pluca (2) 152 148+ 1.1 1:3-p<0.001
Kost (3) 44 210+1.3 2 :3-p<0.001
Energija fotonskog
snopa:
6 MV (1) 238 1.12+0.9 1:2-p<0.001
16 MV (2) 238 169+1.1
Test:
Test 1 120 159+11 1:2-p<0.001
Test 2 48 151+13 1:3-p<0.001
Test 3 96 1.00+0.9 1:5-p<0.001
Test 4 12 1.80+1.1 1:6-p=0.003
Test5 120 141+1.1 4:5-p=0.033
Test 6 80 1.50+0.9 5:6—p>0.044

! post hoc Bonferroni test
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Pored toga, istrazivali smo veliCinu srednje vrednosti relativnih greSaka, zavisno od

kalkulacionog algoritmima i vrste tkiva (tabela 19) pomoc¢u Mann-Whitney U testa.

Tabela 19. Kalkulacioni algoritmi vs vrste tkiva, zavisne razlike, Mann-Whitney U test.

_ AAA AcurosXB Sig.!
Tkivo : :
Srednj. (%)  95% ClI Srednj. (%)  95% CI (p)
Meko 1.15 0.99-1.31 1.37 1.20-1.54 0.072 (n.s.)
Pluca 1.68 1.40-1.97 1.27 1.07-1.47 0.085 (n.s.)
Kost 1.56 1.01-2.10 2.64 2.16-3.13 0.004

Mann-Whitney U test
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6. Diskusija

6.1. Zavisnost CT-RED krive od napona u CT rendgenskoj cevi i
FOV-a

Na osnovu viSestruke regresione analize za sva tkiva CIRS 062M pelvis fantoma, nema
znacajnog uticaja napona CT cevi i FOV-a na vrednosti HU (tabela 7).

Ocito je da su razlike u ocitanim HU, u zavisnosti od napona CT cevi, evidentne samo
u tkivima vecée gustine (trabekularna i gusta kost), a da se vrednosti HU smanjuju sa
porastom napona CT cevi u oblasti kostiju (slika 39).

S obzirom na to da su krive HU = f (napon CT cevi) paralelne (slika 40), ukazuje da

FOV kao parametar nema statisticku znacajnost.

Uprkos znacajnom smanjenju broja analiziranih tipova tkiva (obradene samo RED
vrednosti > 1.1, tabela 9 za CIRS 062M pelvis i tabela 12 za CIRS 062M glava),
prilagodeni koeficijent determinacije (R?> = 0.969 = 97 %, tj. R> = 0.972 = 97 %)
ukazuje na to da tri odabrana parametra objas$njavaju promene vrednosti HU u velikoj
meri. Zahvaljuju¢i tome postignuta je visoka znacajnost ANOVA testa (F = 487.89 t.
552.05), sto sve ukazuje na dobre karakteristike izabranog modela linearne regresije. U
ovom slucaju, ne samo vrsta tkiva ve¢ i napon u CT cevi (t = 10.72, p < 0.05, tj. t =
11.1, p < 0.05) imaju znacajan uticaj, Sto je u skladu sa rezultatima studija Zurla et al.
[1]. Napon CT cevi je znacajni prediktor samo u RED regiji > 1.1. Uopsteno,
odstupanja su najmanja kod materijala male gustine RED < 1.1 (tabele 8 i 11), a

povecavaju se sa porastom iste.

6.2. Zavisnost CT-RED krive od dimenzija fantoma

Utvrdeno je da se HU razlike kod dva fantoma (pelvis i glava) poveéavaju u funkciji
RED (slika 41). U regiji mekih tkiva razlika je manja od 10 HU (za istu vrednost RED),
dok se za gustu kost razlika poveéava na oko 100 HU, §to je u skladu s rezultatima

studija James et al. [31].
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Kako je ve¢ Ebert et al. [36] pokazao, postoji trend poveéanja broja HU sa smanjenjem
precnika fantoma, posebno za materijale velike gustine. Nasi rezultati jasno pokazuju

isti efekat za gustu kost (slika 41).

Koriste¢i model linearne regresije, uporedili smo nagibe konverzionih krivih za RED >
1.1 i dobili visoke vrednosti koeficijenata korelacije za oba fantoma (pelvis R =0.945 i
glava R = 0.949), ali 1 visoke vrednosti standardne greSke (tabela 13). Dobijena T
vrednost 1.404 (p = 0.163), nije znacajna, pa su ova dva nagiba za RED > 1.1 uporedivi

i ne mozemo re¢i da CT-RED zavisi od dimenzija ova dva fantoma.

6.3. Korelacija CT konverzionih krivih za 062M pelvis i Thotrax002LFC fantome

U slucaju 062M pelvis i 002LFC fantoma, vidimo razliku u RED vrednostima (za istu
vrednost HU) od 5 % u RED > 1.1 (kostanoj) regiji poredenjem CT-RED krivih, dok je
u podrucju nize gustine podudaranje unutar dozvoljenih vrednosti [18] (slika 42).
Medutim, procenjuje se da RED razlika od 8 % za kosti uti¢e na ta¢nost proracuna doze
TPS za manje od 1 % [9]. Sli¢no tome, Geise et al. [37] su utvrdili da bi (4-10) %
nesigurnosti u RED, rezultovalo promenom doze od najviSe 2 %.

Dobijena vrednost T = 1.334 (p = 0.1895), ukazuje da ne postoji statisticki znacajna
razlika izmedu nagiba CT krivih za 062M pelvis i 002LFC fantome.

6.4. Dozimetrijska merenja na Linacima sa fantomom Thorax 002LFC ozra¢enim

klini¢ckim RT planovima

Od ukupno 476 mernih tacaka, razliku izmedu izmerene 1 TPS izraunate doze vece od
(3-4) %, imali smo u 19 tacaka (4 %). Razliku od (4-5) % u 10 tacaka (2.1 %), a (5-6)
% u jednoj poziciji (0.2 %). Znaci, odstupanje izmedu izraunatih i izmerenih doza od

(3-6) % dobijeno je na 30 mernih mesta (6.3%) (slika 43 i 44).

Izracunata (TPS) doza je u 353 pozicija (74.2 %) niza od izmerene, dok je kod 123
merenja (25.8 %) visa (slika 43 i1 44). Izmerena doza je u 188 slucajeva (79 %) veca od

TPS izracunate za Acuros XB, dok je u sluaju AAA ista primecena u 165 (69.3 %)
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sluc¢ajeva. U zavisnosti od vrste tkiva, izmerena doza u kosti je u 88.6 % slucajeva veca

od izraCunate, za pluc¢a u 76.3 % 1 meka tkiva u 70.7 %.

Kada se kostano tkivo analizira nezavisno, Acuros XB u 95.5 % slucajeva dovodi do
vece izmerene doze u odnosu na izracunatu (81.8 % u slucaju primene AAA

algoritma).

Na osnovu univarijantne i multivarijantne regresione analize mozemo primetiti
znacajan uticaj kalkulacionog algoritma, tipa tkiva, energije fotonskog snopa i tipa testa
(test 1-6) na relativnu gresku (odstupanje) u oba modela (tabela 15). Ovi podaci
ukazuju da su ove varijable znafajno nezavisni prediktori sa uticajem na veli¢inu
relativne greske. Zavisno od Linaka, nema znafajnog uticaja na veli¢inu relativne
greSke. Na osnovu vrednosti standardizovanog Beta koeficijenta (tabela 16), najveci
uticaj na relativnu greSku ima energija fotonskog snopa (Beta = 0.337; 33.7 %), zatim
na vrstu tkiva (Beta = 0.272; 27.2 %), vrstu testa (Beta = - 0.183; 18.3 %) i primenjeni
kalkulacioni algoritam (Beta = 0.112; 11.2 %). Smer znaka (+ ili -) ukazuje na to da se
mogu ocekivati vece relativne greSke kada se koristi 16 MV u odnosu na 6 MV (§to je u
skladu s rezultatima studija Gershkevitsh et al. [38], Rutonjski et al. [30] i Knoos et al.
[39]), u kostanom tkivu u odnosu na meko tkivo i pluca, u testovima 1 i 2 (u poredenju

sa drugim slu¢ajevima) i u primeni kalkulacionog algoritma Acuros XB naspram AAA.

Primenom univarijantne analize varijanse (GLM model, ANOVA), potvrden je
znaCajan efekat na relativnu greSku (prethodno dobijen univarijantnom i
multivarijantnom regresionom analizom), zavisno od primenjenog kalkulacionog

algoritma, vrste tkiva, energije fotonskog snopa i vrste testa (tabela 17).

Ako se fokusiramo na specificne objekte istrazivanja u ovoj studiji, dopunska (post
hoc) analiza (Bonferroni test, tabela 18) pokazuje da kalkulacioni algoritam Acuros XB
dovodi do statisticki znacajnog povecanja relativne greske u odnosu na AAA. Najvece

vrednosti relativne greske registrovane su za kostano tkivo (2.10 + 1.3).
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Poredenjem kalkulacionih algoritama AAA i Acuros XB uocena je statisticki znacajna
razlika u relativnim greSkama kod kosti (tabela 19). Odgovarajuce srednje vrednosti i
95 % nivo poverenja su 1.56 % za AAA algoritam i 2.64 % za Acuros XB.

Cinjenica da sa primijenjenim kalkulacionim algoritmima nema preklapanja 95 %
intervala pouzdanosti, ukazuje na statisticki znacajnu razliku za kosti. Primijenjeni
kalkulacioni algoritmi dovode do priblizno istih (statisticki ne-znacajnih) relativnih
greSaka u mekom tkivu i plu¢ima (Sto je suprotno studiji Schiefer et al. [24], koja je
utvrdila isti stepen ta¢nosti dva algoritma, osim za pluc¢a, gde Acuros XB ima manju

relativnu gresku).

Dizajn studije takode je prouzrokovao pojavu odredenih slabosti prvenstveno u
statistiCkom delu ispitivanja. U sluCaju istovremenog ispitivanja viSe nezavisnih
varijabli (viSestruka regresiona analiza, GLM univarijantna ANOVA sa viSe nezavisnih
varijabli), idealno je da se najveca pouzdanost dobije kada je broj uzoraka u svakoj
grupi priblizno isti. Karakteristike fantoma (nejednak broj mernih mjesta u odnosu na

vrstu tkiva) znacajno su doprinele ovom problemu.
Odabrane statisticke metode zbog svoje robusnosti i pouzdanosti, ali i ¢injenice da

razliite statistiCke tehnike potvrduju rezultate testa, u velikoj meri ukazuju na

ispravnost naSih zakljucaka.
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7. Zakljuéak

U klinickoj praksi, pacijenti na CT simulatoru se trebaju snimati samo na naponu CT
cevi na kom je uradena CT-RED konverziona kriva uneta u TPS. Trebalo bi razmotriti
mogucénosti da EBRT TPS, za jedan CT simulator ima opciju sa viSe konverzionih
krivih, za razli€ite napone CT cevi, FOV i dimenzije lokalizacije koja se snima.

Fantom Thorax 002LFC moze se koristiti za kontrolu CT-RED konverzione krive (kao

deo QA End-to-End testa), ali ne i za njeno inicijalno definisanje.

Sprovedeni End-to-End test na heterogenom fantomu CIRS Thorax 002LFC nam daje
potvrdu ispravnog proracuna doze TPS-a (za sve EBRT tehnike, energije fotonskih
snopova, kalkulacione algoritame i razlicite vrste tkiva) i isporuke pacijentu na Linaku,
u svakodnevnoj klinickoj praksi u naSem RT centru. Analiza rezultata pokazala je da ne
postoji statisti¢ki znacajna razlika ozraivanja planova izmedu Linaka, ali postoji
izmedu energija fotonskih snopova (mogu se ocekivati vece relativne greske kada se
koristi 16 MV u odnosu na 6 MV). Sto se ti¢e kalkulacionih algoritama (AAA Vs
Acuros XB), nije bilo znacajnih razlika u relativnim greSkama za meko tkivo i pluca,

ali za kosti postoji u korist AAA.
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Prilog A

Tabela A.1 Izgled radnog lista u Excel-u za test 1 na Linaku 1 (S/N 4748).

TPS: Eclipse joniz. komora| PTW Semiflex 31012| SN: 1655
Verzija softvera: 13.6 Nbw (Gy/nC)= 0.3057
Kalkulacioni algoritam  |AAA & Aq 400V
Kalk.grid veli¢ina (mm) 2.5 6 MV 16 MV
Linak: Varian DHX al 0.666 0.76
Energija foton. snopa (MV) 6&16 kq 0.9953 0.982
t=| 21.7 C
p=| 98.94 kPa
Test 1 Tehnika: SSD. Isporuciti 2 Gy u tacku 3.
Polje SSD (cm) | Gentri |Kolimator| X dijafragme | Y dijafragme |Modifikacije
1 100 | 0 | o | 20 | 10 | none
Dcalc Dmeas
a P P e 0] e 0 e SAe erena Relgre Dozvo
o} e o anje p Pa p X A P
ere do 6 greska (%
doza
Tacka 1 2.455 253.137 7.799 7.799 7.799 21.7 | 98.94 | 1.030 2.44 0.56 2 pass
Tacka 2 2.035 253.137 6.537 6.537 6.537 21.7 | 98.94 | 1.030 2.05 -0.65 2 pass
Meko tkivo Tacka 3 2 253.137 6.448 6.448 6.448 21.7 | 98.94 | 1.030 2.02 -1.01 2 pass
Tacka 4 2.048 253.137 6.515 6.515 6.515 21.7 | 98.94 | 1.030 2.04 0.33 2 pass
Tacka 5 1.722 253.137 5.508 5.508 5.508 21.7 | 98.94 | 1.030 173 -0.19 2 pass
Tacka 6 2.063 253.137 6.642 6.642 6.642 21.7 | 98.94 | 1.030 2.08 -0.90 4 pass
sz Tacka 7 1.809 253.137 5.872 5.872 5.872 21.7 | 98.94 | 1.030 1.84 -1.53 4 pass
Tacka 8 2.06 253.137 6.578 6.578 6.578 21.7 | 98.94 | 1.030 2.06 -0.05 4 pass
Tacka 9 1.802 253.137 5.818 5.818 5.818 21.7 | 98.94 | 1.030 1.82 -1.04 4 pass
1.26 253.137 4.067 4.067 4.067 21.7 | 98.94 | 1.030 1.27 3 pass
a P P e 0 e 0 e N erena Rel gre Dozvo
o} e o] anje p P p o o P
ere do 6 greska (%
doza
Tacka 1 2.381 250.068 7.701 7.701 7.701 21.7 | 98.94 | 1.030 2.41 -1.60 2 pass
Tacka 2 2.004 250.068 6.453 6.453 6.453 21.7 | 98.94 | 1.030 2.02 -0.90 2 pass
Meko tkivo Tacka 3 2 250.068 6.369 6.369 6.369 21.7 [ 98.94 | 1.030 2.00 0.22 2 pass
Tacka 4 2.006 250.068 6.436 6.436 6.436 21.7 | 98.94 | 1.030 2.02 -0.53 2 pass
Tacka 5 1.708 250.068 5.44 5.44 5.44 21.7 | 98.94 | 1.030 1.70 0.18 2 pass
Tacka 6 2.029 250.068 6.556 6.556 6.556 21.7 | 98.94 | 1.030 2.05 -1.26 4 pass
pluca Tacka 7 1.801 250.068 5.8 5.8 5.8 21.7 | 98.94 | 1.030 1.82 -0.82 4 pass
Tacka 8 2.026 250.068 6.501 6.501 6.501 21.7 | 98.94 | 1.030 2.04 -0.55 4 pass
Tacka 9 1.795 250.068 5.746 5.746 5.746 21.7 | 98.94 | 1.030 1.80 -0.27 4 pass
1.205 250.068 4.017 4.017 4.017 21.7 | 98.94 | 1.030 1.26 3 pass
a 7 p e 0 e o) e N erena Rel gre Dozvo
0 e o anje p (kPa p . oy P
ere do gredka (%
do
Tacka 1 2.28 225.034 7.435 7.435 7.435 21.7 | 98.94 | 1.030 2.30 -0.92 2 pass
Tacka 2 2.061 225.034 6.773 6.773 6.773 21.7 | 98.94 | 1.030 2.09 -1.63 2 pass
Meko tkivo Tacka 3 2 225.034 6.515 6.515 6.515 21.7 | 98.94 | 1.030 2.01 -0.70 2 pass
Tacka 4 2.065 225.034 6.694 6.694 6.694 21.7 | 98.94 | 1.030 2.07 -0.22 2 pass
Tacka 5 1.768 225.034 5.746 5.746 5.746 21.7 | 98.94 | 1.030 1.78 -0.41 2 pass
Tacka 6 1.927 225.034 6.444 6.444 6.444 21.7 | 98.94 | 1.030 1.99 -3.23 4 pass
iz Tacka 7 1.714 225.034 5.778 5.778 5.778 21.7 | 98.94 | 1.030 1.79 -3.59 4 pass
Tacka 8 1.927 225.034 6.361 6.361 6.361 21.7 | 98.94 | 1.030 1.97 -1.96 4 pass
Tacka 9 1.714 225.034 5.698 5.698 5.698 21.7 | 98.94 | 1.030 1.76 -2.36 4 pass
| kost [ Tatkao | 1373 225.034 4.636 4.636 463 | 21.7]9894] 1030| 143 3 |pass
a P P e O e 0} e eanie erena Relgre Dozvo
o} e o] anje p Pa p 5 A P
ere do 6 greska (%
doza
Tacka 1 2.235 223.134 7.358 7.358 7.358 21.7 | 98.94 | 1.030 227 -1.99 2 pass
Tacka 2 2.033 223.134 6.705 6.705 6.705 21.7 [ 98.94 | 1.030 2.07 -1.99 2 pass
Meko tkivo Tacka 3 2 223.134 6.457 6.457 6.457 21.7 | 98.94 | 1.030 2.00 0.19 2 pass
Tacka 4 2.034 223.134 6.634 6.634 6.634 21.7 | 98.94 | 1.030 2.05 -0.84 2 pass
Tacka 5 1.749 223.134 5.693 5.693 5.693 21.7 | 98.94 | 1.030 176 -0.55 2 pass
Tacka 6 1.939 223.134 6.395 6.395 6.395 21.7 | 98.94 | 1.030 1.98 -1.90 4 pass
iz Tacka 7 1.735 223.134 5.725 5.725 5.725 21.7 | 98.94 | 1.030 1.77 -1.74 4 pass
Tacka 8 1.939 223.134 6.305 6.305 6.305 21.7 | 98.94 | 1.030 1.95 -0.51 4 pass
Tacka 9 1.736 223.134 5.651 5.651 5.651 21.7 | 98.94 | 1.030 1.75 -0.55 4 pass
1.358 223.134 4.603 4.603 4.603 21.7 | 98.94 | 1.030 1.42 3 fail
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Tabela A.2 Izgled radnog lista u Excel-u za test 2 na Linaku 1 (S/N 4748).

TPS: Eclipse joniz. komora | PTW Semiflex 31012 SN: 1655
Verzija softvera: 13.6 Nbw (Gy/nC)= 0.3057
Kalkulacioni algoritam AAA & Aq 400V
Kalk.grid veli¢&ina (mm) 2.5 6 MV 16 MV
Linak: Varian DHX al 0.666 0.76
Energija foton. snopa (MV 6&16 kg 0.9953 0.982
t= 21.7 C
p=| 98.97 kPa
Test2 ledno tangencijalno polje sa klinom. Tehnika: SAD. Isporuéiti 2 Gy u tacku 1.
Polje SSD (cm) Gentri i X dijafragme Y dij Modifikacije
1 89.4 %0 %0 15 10 [ Eebweoour
ed
0 e erena Relgre Dozvo
P PS racunate Otitavanje Otitavanje otitavanje GE p . oy P
erenja doza 6 gre 6
do
Tatka 1 2.000 374.921 6.181 6.181 6.181 21.7 98.97 1.029 1.94 3.30 3 fail
meko tki Tacka 2 2.175 374.921 6.858 6.858 6.858 21.7 98.97 1.029 2.15 139 3 pass
o Tacka 3 2.730 374.921 8.717 8.717 8.717 21.7 98.97 1.029 2.73 -0.02 3 pass
Tacka 4 3.474 374.921 10.95 10.95 10.95 21.7 98.97 1.029 3.43 2.28 3 pass
ed
0 erena Relgre Dozvo
P P a ate (0] avanje 0] avanje o avanje p Pa p P
erenja doza % greska (%
do
Tacka 1 2.000 392377 6.548 6.548 6.548 21.7 98.97 1.029 2.05 -2.49 3 pass
meko tki Tacka 2 2.243 392377 7.173 7.173 7.173 21.7 98.97 1.029 2.25 -0.19 3 pass
Tacka 3 2.867 392377 9.125 9.125 9.125 21.7 98.97 1.029 2.86 0.43 3 pass
Tacka 4 3.595 392377 11.46 11.46 11.46 21.7 98.97 1.029 3.59 0.26 3 pass
ed
0 e ere gre Dozvo
P PSra e Otitavanje Otitavanje otitavanje p (kPa p . P
ik i 6 gre
do
Tacka 1 2.000 297.199 6.393 6.393 6.393 21.7 98.97 1.029 1.98 123 3 pass
et Tacka 2 2.174 297.199 7.049 7.049 7.049 21.7 98.97 1.029 2.18 -0.23 3 pass
Tacka 3 2.590 297.199 8.467 8.467 8.467 21.7 98.97 1.029 2.62 -135 3 pass
Tacka 4 3.026 297.199 9.948 9.948 9.948 21.7 98.97 1.029 3.07 -2.45 3 pass
ed
0 e erena Relgre Dozvo
P PS racunate Otitavanje Otitavanje otitavanje GE p . oy P
erenja doza 6 gre 6
do
Tatka 1 2.000 306.86 6.613 6.613 6.613 21.7 98.97 1.029 2.04 -2.14 3 pass
meko tki Tacka 2 2.226 306.86 7.293 7.293 7.293 21.7 98.97 1.029 2.25 -1.36 3 pass
o Tacka 3 2.707 306.86 8.757 8.757 8.757 21.7 98.97 1.029 2.71 0.03 3 pass
Tacka 4 3.109 306.86 10.29 10.29 10.29 21.7 98.97 1.029 3.18 -3.48 3 fail
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Tabela A.3 Izgled radnog lista u Excel-u za test 3 na Linaku 1 (S/N 4748).

TPS: Eclipse ljoniz. komora | PTW Semiflex 31012 | SN: 1655
Verzija softvera: 13.6 NDW (Gy/nC)= 0.3057
Kalkulacioni algoritam AAA & Aq
Kalk.grid veli¢ina (mm) 25 6 MV 16 MV
Linak: Varian DHX al 0.666 0.76
Energija foton. snopa (MV) 6816 kq 0.9953 0.982
t= 21.7 C
p= 98.97 kPa
Test3 4 polja Boks. Tehnika: SAD. Isporutiti 2 Gy u tacku 5.
Polje ssD (cm)|[  Gentri Kolimator | X dijafragme Y dijafragme Modifikacije
F1 89.9 0 0 15 10 none
F2 89.7 180 0 15 10 none
F3 85 90 0 15 8 none
F4 84.8 270 0 15 8 none

™S - Lo Srednje . )
Tatka merenja ratunata ottavanie g iavanje2(ne)  O9™AE3 itavan p (kPa) zmerena Relgreska  Dozvoli . ey
(nC) doza(Gy) (%)  greska(%)
doza (Gy)

F1(G0) 229 2292
F2(G180) 1.062 1.062
Tatkal | F3(G90) 0.073 0.073
F4(G270) 0.075 0.075

> 1108 3502 | 217 | 9897 | 1020 | 110 0.56 4 pass
F1(G0) 1.818 1.818
F2(G180) 1523 1523
Tatka2 | F3(G90) 1171 1171
F4(G270) 1.815 1.815

> 1.993 6327 | 217 | 9897 | 1020 | 198 057 3 pass
F1(G0) 1.875 1.875
F2 (G180) 1.338 1338
Mekotkiv] Tatka3 | F3(G9o) 1.468 1.468
F4(G270) 1.464 1.464

> 1.922 6145 | 217 | 9897 | 1029 | 192 -0.14 3 pass
F1(G0) 1.795 1.795
F2(G180) 1.511 1511
Tatkad | F3(G90) 1.817 1.817
F4(G270) 1.164 1.164

b3 2 6287 | 217 | 9897 | 1020 | 197 1.56 3 pass
F1(G0) 1.595 1.595
F2(G180) 1.587 1.587
Tatka5 | F3(G90) 1.561 1.561
F4(G270) 1.552 1552

b3 2 6205 | 217 | 9897 | 1020 | 197 1.43 3 pass
F1(G0) 0.103 0.103
F2(G180) 0136 0136
Talka6 | F3(G90) 1.034 1.034
F4(G270) 2126 2126

pluca b 1.046 3399 | 217 | 9897 | 1020 | 106 | -0.95 4 pass
F1(G0) 0.105 0.105
F2(G180) 0127 0127
Talka8 | F3(Go0) 2128 2128
F4(G270) 1.041 1.041

> 1.046 3401 | 217 | 9897 | 1020 4 pass
F1(G0) 116 116
F2 (G180) 2283 2.283
F3(G90) 0126 0126
F4(G270) 0122 0122

> 1.146 3691 | 217 | 9897 | 1029 4 pass

. s Ocitavanje 1 o Otitavanje 3| Srednie lzmerena Relgreska  Dozvolj
Tatka merenja . Otitavanje 2 (nC) otitavanj "
ratunata (nC) [ doza (Gy) (%) greska (%)

doza (Gy) enc)
F1(G0) 2.329 2.329
72 (G180) 1061 1061
Tatkal | F3(G90) 0.077 0.077
F4(G270) 0.079 0.079

B 1094 3506 | 217 | 9897 | 1o | 111 | -08 4 |pass
F1(G0) 1846 1846
72 (G180) 1529 1529
Tacka 2 F3(G90) 1.231 1231
74 (G270) 1.905 1.905

B 2.025 6511 | 217 | 9897 | 1020 | 204 | 071 3 [pass
F1(G0) 1.906 1.906
72 (G180) 1336 1336
Mekotkiv Tatka3 [ F3(G90) 1501 1541
F4(G270) 1538 1538

B 1.975 6321 | 217 | 9897 | 1029 | 198 | -024 3 |pass
F1(G0) 1826 1826
F2(G180) 1512 1512
Tatkad | F3(G90) 1909 1909
F4(G270) 1223 1223

B 2.031 647 | 217 | 897 | 1oz | 203 | o022 3 |pass
F1(G0) 1621 1621
72 (G180) 1588 1588
Tatkas | F3(Go0) 1638 1638
F4(G270) 1637 1637

B 2 6484 | 217 | 9897 | 1029 | 203 | -153 3 |pass
F1(G0) 0.105 0.105
72 (G180) 0.136 0.136
Talka6 | F3(G90) 1086 1086
F4(G270) 2034 2034

- B 11 3561 | 217 | 9897 | 1029 | 112 | -076 4 |pass
F1(G0) 0.107 0.107
72 (G180) 0.127 0.127
Talka8 | F3(G90) 2.233 2233
74 (G270) 1092 1092

B 11 355 | 217 | 9897 | 1o | 111 | 073 4 |pass
F1(G0) 1178 1178
72 (G180) 2.288 2.288
73 (G90) 0.132 0.132
F4(G270) 0.127 0.127

B 1.101 3725 | 217 | 9897 | tozo | 117 4 |pass




Tabela A.3 (nastavak)

Meko tkive

pluca

Meko tkiv

pluca

. . TP titavanje 1 gitavanje 3| Srednie Izmerena Rel greska  Dozvolj
Tacka merenja raEunSata el t(an(a:;ue Ocitavanje 2 (nC) C t(a:z;\]e S otitavanj  t(C) d:z‘: (Zva) = (gu/:ska gre:kaull"JA) Pass/Fail
doza (Gy)

F1(G0) 2.137 2.137
F2(G180) 1.183 1.183
Tacka 1 F3(G90) 0.047 0.047
F4(G270) 0.048 0.048

z 1.051 3.415 21.7 98.97 1.029 1.06 -0.22 4 pass
F1(G0) 1.801 1.801
F2 (G180) 1.569 1.569
Tatka 2 F3(G90) 1.291 1291
F4(G270) 1783 1783

2z 1.972 6.444 21.7 98.97 1.029 1.99 -0.98 3 pass
F1(G0) 1.849 1.849
F2(G180) 1419 1419
Tatka3 | F3(G90) 1533 1533
F4(G270) 1.525 1.525

z 1.949 6.326 217 98.97 1.029 196 -0.30 3 pass
F1(GO) 1.768 1.768
F2(G180) 1.548 1.548
Tatkad | F3(G90) 1.792 1.792
F4(G270) 1.276 1.276

Z 1.976 6.384 21.7 98.97 1.029 197 0.15 3 pass
F1(G0) 1.623 1.623
F2 (G180) 1.627 1.627
Tactka 5 F3(G90) 1.608 1.608
F4(G270) 1.599 1.599

P 2 6.457 21.7 98.97 1.029 2.00 0.22 3 pass
F1(G0) 0.088 0.088
F2(G180) 0.156 0.156
Talka 6 F3(G90) 1.142 1142
F4 (G270) 2.016 2.016

z 1.032 3.402 217 98.97 1.029 1.05 -0.97 4 pass
F1(G0) 0.091 0.091
F2 (G180) 0.141 0.141
Talka 8 F3(G90) 2.022 2.022
F4(G270) 1.144 1,144

z 1.032 3.398 21.7 98.97 1.029 1.05 4 pass
F1(G0) 1.293 1293
F2 (G180) 2.225 2.225
F3(G90) 0.092 0.092
F4(G270) 0.087 0.087

z 1.091 3.697 21.7 98.97 1.029 1.14 4 pass

@ i e ., Srednje 7 .
o . TPS Ocitavanje 1 - . Ocitavanje 3 . Izmerena Rel greska  Dozvolj .
Tacka merenja radunata (nQ) Otitavanje 2 (nC) (nQ) otitavanj doza (Gy) %) greska (%) Pass/Fail
e (nC)
doza (Gy)
F1(G0)
F2(G180) 1183 1183
Tatkal | F3(G90) 0.049 0.049
F4(G270) 0.05 0.05
z 1.043 3.459 217 98.97 1.029 107 -1.27 4 pass
F1(G0) 1.836 1.836
F2(G180) 1.568 1.568
Tatka2 | F3(G90) 1338 1338
F4(G270) 1.852 1.852
z 2.008 6.594 217 98.97 1.029 2.04 -1.46 3 pass
F1(G0) 1.883 1.883
F2(G180) 1418 1418
Tacka 3 F3(G90) 1.589 1.589
F4 (G270) 1.583 1.583
z 2 6.473 217 98.97 1.029 2.00 -0.02 3 pass
F1(G0) 18 18
F2(G180) 1.548 1.548
Tacka 4 F3(G90) 1.86 1.86
F4(G270) 1326 1326
z 2.009 6.534 21.7 98.97 1.029 2.02 -0.50 3 pass
F1(G0) 1.654 1.654
F2(G180) 1.628 1.628
Tacka 5 F3(G90) 167 167
F4(G270) 1.661 1.661
z 2 6.613 21.7 98.97 1.029 2.04 -2.14 3 pass
F1(G0) 0.091 0.091
F2(G180) 0.157 0.157
Talka6 | F3(G90) 1,186 1.186
F4(G270) 2.094 2.094
P 1.079 3.528 21.7 98.97 1.029 1.09 -0.55 4 pass
F1(G0) 0.093 0.093
F2(G180) 0.142 0.142
Talka8 | F3(G90) 2.101 2.101
F4(G270) 1.187 1.187
2z 1.08 3.523 217 98.97 1.029 1.09 -0.43 4 pass
F1(G0) 1.319 1.319
F2(G180) 2.226 2.226
F3(G90) 0.095 0.095
F4(G270) 0.091 0.091
z 1.088 3.731 217 98.97 1.029 115 4 pass
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Tabela A.4 Izgled radnog lista u Excel-u za test 4 na Linaku 1 (S/N 4748).

TPS: Eclipse joniz. komora | PTW Semiflex 31012 | SN: 1655
Verzija softvera: 13.6 Nbw (Gy/nC)= 0.3057
Kalkulacioni algoritam AAA & Aq
Kalk.grid veli¢ina (mm) 2.5 6 MV 16 MV
Linak: Varian DHX Ql 0.666 0.76
Energija foton. snopa (MV) 6& 16 kq 0.9953 0.982
t= 22 C
p= 99.01 kPa
Test4 Plan sa poljima. Tehnika: SAD. Isporuciti 2 Gy u tacku 5.
Polje SSD (cm) Gentri Kolimator | X dijafragme Y dij Modifikacije|
F1 85.1 20 60 4 16 none
F2 85 270 300 4 16 none
F3 88.5 30 0 4 4 T90

> . :I'PS Oc¢itavanje 1 o . Ocitavanje Svr_ednje. Izmerena Relgreska  Dozvolj .
Tacka merenja racunata Otitavanje 2 (nC, otitavanj p (kPa) o - Pass/Fail
doza (Gy) (nC) 3(nC) e (nQ) doza (Gy) (%) greska (%)
F1(G90) 2.095 2.095
. F2(G270) 2.113 2.113
Meko tkivi Talkas "' ca0) 2.17 217
P 2 6.378 22 99.01 1.030 1.999 0.05 3 pass

TPS

Srednje

& Oit: jel Odit: j I Rel gresk: D lj

Tacka merenja racunata < (a:;”e Otitavanje 2 (nC) CI3 ?:z;ue otitavanj dz:;:r(zna) < (ge/r?s < rezi:o(:/) Pass/Fail

doza (Gy) e (nC) U - @ .
F1(G90) 2.166 2.166
F2(G270) 2.161 2.161

Meko tkivd Talka 5
erotiavy e F3(G30) 2.101 2.191
P 2 6.518 22 99.01 1.030 2.043 -2.10 3 pass

TPS - . - .. Srednje . .
. . . Ocitavanje 1 o . Ocitavanje . Izmerena Rel greska  Dozvolj .
Tatka merenja rafunata (nC) Otitavanje 2 (nC) 3(nC) otitavanj doza (Gy) %) reska (%) Pass/Fail
Z:
doza (Gy) e (nC) i 5 e .
F1(G90) 2.176 2176
. F2(G270) 2.168 2.168
Meko tkivd Tatka 5
eko tkivq Tadkas 175 G30) 2202 2.202
P 2 6.546 22 99.01 1.030 2.024 -1.20 3 pass

o . :FPS Ocitavanje 1 o . Ocitavanje Svrvednje. Izmerena Rel greska Dozvolj .
Tacka merenja raCunata Ocitavanje 2 (nC) ocitavanj " Tl Pass/Fail
doza (Gy) (nC) 3(nC) e (nC) doza (Gy) (%) greska (%)
F1(G90) 2.213 2.213
. - F2(G270) 2.196 2.196
Mekotkiv{ Tatkas 5’ ca) 223 223
P 2 6.639 22 99.01 1.030 2.053 -2.58 3 pass
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Tabela A.5 Izgled radnog lista u Excel-u za test 5 na Linaku 1 (S/N 4748).

TPS: Eclipse joniz. komora | PTW Semiflex 31012 SN: 1655
Verzija softvera: 13.6 Now (Gy/nC)= 0.3057
Kalkulacioni algoritam AAA & Aq
Kalk.grid veli¢ina (mm) 2.5 16 MV
Linak: Varian DHX . 0.76
Energija foton. snopa (MV) 68 16 . 0.982
t: 21.2 C
98.51 kPa
Test5 IMRT plan
Polja SSD (cm) Gentri Kolimator | X dijafragme Modifikacije
1 87.6 0 0 203 none
2 87.9 40 0 154 none
B) 88.4 80 () 121 none
4 90.8 120 0 8.4 none 31-Oct
5 919 160 0 19.2 L none
6 91.9 200 0 213 9 none
7 86.3 240 0 17.3 9 none
8 81.2 280 0 16.1 9 none
9 84.6 320 0 13.8 9 none
6MV - AAA
ednje
P 0 0 e e gre Do
2 0 o (kP 2 : P
doza do 6 gre
Tacka 1 0.474 1516 1.516 21.8 99.46 1.025 0.47 0.06 3 pass
Tacka 2 0.861 2.796 2.796 21.8 99.46 1.025 0.87 -0.53 3 pass
Meko tkivo Tacka 3 0.913 2.914 2.914 21.2 98.51 1.033 0.92 -0.12 3 pass
Tacka 4 0.773 2.428 2.428 21.8 99.46 1.025 0.76 0.78 3 pass
Tacka 5 2.113 6.489 6.49 6.4895 21.2 98.51 1.033 2.04 3.64 3 fail
Tacka 6 0.61 1.925 1.925 21.8 99.46 1.025 0.60 0.48 4 pass
sl Tacka 7 0.487 575 1.575 21.2 98.51 1.033 0.49 -0.38 4 pass
Tacka 8 1.45 4.402 4.402 21.8 99.46 1.025 1.37 3.80 4 pass
Tacka 9 1.998 6.335 6.335 21.2 98.51 1.033 1.99 0.38 3 pass
[ kost | Tetka0 | 0756 2.38 2.38 212 | 9851 | 1088 | 075 4 |pass
6 MV - Acuros XB
P 0 Otitavanje SOHIE e gre Do
e 0 e o (kP T : P
do do gre
Tacka 1 0.518 1.688 1.688 21.8 99.46 1.025 0.53 -0.40 3 pass
Tacka 2 0.857 2.838 2.838 21.8 99.46 1.025 0.88 =iz 3 pass
Meko tkivo Tacka 3 0.9 2.877 2.877 21.2 98.51 1.033 0.90 -0.19 3 pass
Tacka 4 0.785 2.518 2.518 21.8 99.46 1.025 0.79 0.00 3 pass
Tacka 5 2.11 6.596 6.596 21.2 98.51 1.033 2.07 1.82 3 pass
Tacka 6 0.617 1.919 1.919 21.8 99.46 1.025 0.60 0.90 4 pass
s Tacka 7 0.495 1.516 1.516 21.2 98.51 1.033 0.48 0.90 4 pass
Tacka 8 1.449 4.366 4.366 21.8 99.46 1.025 136 4.23 4 fail
Tacka 9 2.003 6.321 6.321 21.2 98.51 1.033 1.99 0.83 3 pass
I ek o777 2.493 2493 | 212 | 9851 | 1033 | 078 4 |pass
16 MV - AAA
P 0 0] e ks e gre Do
= 0 o (kP . : p
do do gre
Tacka 1 0.517 1.66 1.66 21.8 99.46 1.025 0.51 0.31 3 pass
Tatka 2 0.88 2.88 2.88 21.8 99.46 1.025 0.89 -0.29 3 pass
Meko tkivo Tacka 3 0.962 3.022 3.022 21.2 98.51 1.033 0.94 123 3 pass
Tacka 4 0.823 2.631 2.631 21.8 99.46 1.025 0.81 0.66 3 pass
Tacka 5 2.12 6.636 6.636 21.2 98.51 1.033 2.06 3.07 3 fail
Tacka 6 0.555 1.753 1.753 21.8 99.46 1.025 0.54 0.76 4 pass
pluéa Tacka 7 0.478 1.559 1.559 21.2 98.51 1.033 0.48 -0.25 4 pass
Tacka 8 1.497 5.043 5.043 21.8 99.46 1.025 1.55 -2.64 4 pass
Tacka 9 2.004 6.451 6.451 21.2 98.51 1.033 2.00 0.22 3 pass
0.818 2.64 2.64 21.2 98.51 1.033 0.82 4 pass
16 MV - Acuros XB
P 0 Otitavanje Selilis e gre Do
e 0 p (kPa p . Pa
do do 6 gre
Tacka 1 0.528 1.741 1.741 21.8 99.46 1.025 0.54 -0.36 3 pass
Tacka 2 0.895 2.96 2.96 21.8 99.46 1.025 0.91 -0.75 3 pass
Meko tkivo Tacka 3 0.955 3.069 3.069 21.2 98.51 1.033 0.95 0.18 3 pass
Tacka 4 0.812 2.767 2.767 21.8 99.46 1.025 0.85 -1.88 3 pass
Tacka 5 2.115 6.732 6.732 21.2 98.51 1.033 2.09 136 3 pass
Tacka 6 0.57 1.842 1.842 218 99.46 1.025 0.57 0.16 4 pass
pllea Tacka 7 0.522 1.711 1711 21.2 98.51 1.033 0.53 -0.40 4 pass
Tacka 8 1.553 4.859 4.859 21.8 99.46 1.025 1.49 2.79 4 pass
Tacka 9 1.994 6.371 6.371 21.2 98.51 1.033 1.97 0.92 3 pass
st e&aion| 079 2642 2642 | 212 | 9851 | 1033 | 082 4 Jpass
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Tabela A.6 Izgled radnog lista u Excel-u za test 6 na Linaku 2 (S/N 4749).

TPS: Eclipse joniz. komora | PTW Semiflex 31012 SN: 1655
Verzija softvera: 13.6 Now (Gy/nC)= 0.3057
Kalkulacioni algoritam AAA & Aq
Kalk.grid veli¢ina (mm) 2.5 6 MV 16 MV,
Linak: Varian DHX al 0.666 0.76
Energija foton. snopa (MV) 68&16 kg 0.9953 0.982
t= 22.3 C
p=| 97.7 kPa
Test6 VMAT plan
Polje SSD (cm) | Gentri | Kolimator | X dijafragme | Y dijafragme | Modifikacije
1 92.6 0 30 16.9 14.7 none
6 MV - AAA
x - . o . NECLE . .
Tactka merenja TZSOZC(U(;‘;G OCIT:?:;UG L Otitavanje 2 (nC) Oclt?r\:z;”e - oéeit:r:/;nj t(C) Kpt Z:Z]:r(:: el (g‘yr:ska gz::;o(;]) Pass/Fail
Tacka 1 . .
Tacka 2 0.923 2.947 2.947 22.3 97.7 1.045 0.94 -0.65 3 pass
leko tkive Tacka 3 0.864 2.716 2.716 22.3 97.7 1.045 0.86 0.02 3 pass
Tacka 4 0.791 2.413 2.413 22.3 97.7 1.045 0.77 111 3 pass
Tacka 5 2.179 6.767 6.767 22.3 97.7 1.045 2.15 1.28 3 pass
Tacka 6 0.628 2.143 2.143 22.3 97.7 1.045 0.68 -2.48 4 pass
il Tacka 7 0.495 1.666 1.666 22.3 97.7 1.045 0.53 -1.61 4 pass
Tacka 8 1.419 4.401 4.401 22.3 97.7 1.045 140 0.92 4 pass
Tacka 9 7l 6.73 6.73 22.3 97.7 1.045 2.14 -1.85 3 pass
0.765 2.442 2.442 22.3 97.7 1.045 0.78 4 pass

6 MV - Acuros XB

Srednje

Tatka merenja TPS racunata Otitavanje 1 Otitavanje 2 (nC) Otitavanje 3 otitavan  t(C) Izmerena Rel greka  Dozvolj
doza (Gy) (nC) (nC) e(nC) doza (Gy) (%) greska (%)
Tacka 1 0.556 1.931 1.931 22.3 97.7 1.045 0.61 -2.60 3 pass
Tacka 2 0.93 3.115 3.115 22.3 97.7 1.045 0.99 -2.71 3 pass
leko tkive Tacka 3 0.899 2.822 2.822 223 97.7 1.045 0.90 0.08 3 pass
Tacka 4 0.771 2.489 2.489 22.3 97.7 1.045 0.79 -0.92 3 pass
Tacka 5 2.188 7.002 7.002 22.3 97.7 1.045 2.23 =772 3 pass
Tacka 6 0.655 2.131 2.131 22.3 97.7 1.045 0.68 -1.01 4 pass
il Tacka 7 0.534 1.859 1.859 22.3 97.7 1.045 0.59 -2.56 4 pass
Tacka 8 1.383 4.227 4.227 223 97.7 1.045 1.34 1.75 4 pass
Tacka 9 2.066 6.468 6.468 223 97.7 1.045 2.06 0.43 3 pass
0.783 2.629 2.629 223 97.7 1.045 0.84 4 pass
16 MV - AAA
TPS racunata Ocitavanje 1 Otitavanje 3 SR Izmerena Rel greska  Dozvolj
Tacka merenja Otitavanje 2 (nC) otitavanj N Pass/Fail
doza (Gy) (nC) (nC) e (n0) doza (Gy) (%) greska (%)

Tacka 1 0.553 2.001 2.001 223 97.7 1.045 0.63 -3.30 3 fail
Tacka 2 0.957 3.192 3.192 223 97.7 1.045 1.00 -1.96 3 pass
leko tkive Tacka 3 0.89 2.896 2.896 223 97.7 1.045 0.91 -0.82 3 pass
Tacka 4 0.794 2.599 2.599 223 97.7 1.045 0.82 -0.94 3 pass
Tacka 5 2.221 7.225 7.225 223 97.7 1.045 2.27 -2.01 3 pass
Tacka 6 0.645 2.307 2.307 223 97.7 1.045 0.72 -3.47 4 pass
pllea Tacka 7 0.472 1.644 1.644 223 97.7 1.045 0.52 -1.93 4 pass
Tacka 8 1.381 4.316 4.316 223 97.7 1.045 135 1.19 4 pass
Tacka 9 2.054 6.68 6.68 223 97.7 1.045 2.10 -1.83 3 pass
0.841 2.89 2.89 223 97.7 1.045 0.91 4 pass

TPS ratunata

Tacka merenja
SR doza (Gy)

Otitavanje 1
(nC)

16 MV - Acuros XB

O¢itavanje 3

Otitavanje 2 (nC) (nQ)

Srednje
otitavanj
e (nC)

t(C)

Izmerena Rel greska
doza (Gy) (%)

Dozvolj
greska (%)

Tatka 1 . 3
Tacka 2 0.972 3.315 3.315 223 97.7 1.045 1.04 -2.99 3 pass
leko tkiv  Tacka 3 0.891 2.978 2.978 223 97.7 1.045 0.93 -1.90 3 pass
Tatka 4 0.786 2.613 2.613 223 97.7 1.045 0.82 -1.48 3 pass
Tatka 5 2.218 7.25 7.25 223 97.7 1.045 2.27 -2.48 3 pass
Tatka 6 0.689 2.266 2.266 223 97.7 1.045 0.71 -0.96 4 pass
e Tatka 7 0.455 1.603 1.603 223 97.7 1.045 0.50 -2.10 4 pass
Tacka 8 1.366 4.32 4.32 223 97.7 1.045 1.36 0.48 4 pass
Tacka 9 2.063 6.698 6.698 223 97.7 1.045 2.10 -1.68 3 pass
0.738 2.572 2.572 223 97.7 1.045 0.81 4 pass
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Prilog B

Tabela B.1 Numericki prikaz
rezultata svih testova ozracenih

na Linaku 1 (S/N 4748).

Linak | Test Mer Ener | Algor TPS rezult |Merenirezult| Rel. gres. | Dozvolj. | Pass/
tacka (Gy) (Gy) (%) greska (%) | Fail

1 2.455 2444 0.6 2 pass

2 2.035 2.048 -0.7 2 pass

meko tkivo 3 2.000 2.020 -1.0 2 pass

4 2.048 2.041 0.3 2 ass

5 1.722 1.726 -0.2 2 ass

! 1 6 6 AMA 2.063 2.081 -0.9 4 ass
pluéa 7 1.809 1.840 -1.5 4 ass

8 2.060 2.061 -0.1 4 ass

9 1.802 1.823 -1.0 4 pass

kost 10 1.260 1.274 -0.7 3 pass

1 2.381 2413 -1.6 2 ass

2 2.004 2.022 -0.9 2 pass

meko tkivo 3 2.000 1.996 0.2 2 ass

4 2.006 2.017 -0.5 2 pass

1 1 5 6 |Acuros 1.708 1.704 0.2 2 pass
6 2.029 2.054 -1.3 4 ass

pluéa 7 1.801 1.817 -0.8 4 ass

8 2.026 2.037 -0.5 4 ass

9 1.795 1.800 -0.3 4 ass

kost 10 1.205 1.259 -2.7 3 pass

1 2.280 2.298 -0.9 2 pass

2 2.061 2.094 -1.6 2 ass

meko tkivo 3 2.000 2.014 -0.7 2 pass

4 2.065 2.069 -0.2 2 ass

1 1 5 16 AAA 1.768 1.776 -0.4 2 pass
6 1.927 1.992 -3.2 4 ass

pluéa 7 1.714 1.786 0.0 4 pass

8 1.927 1.966 -2.0 4 pass

9 1.714 1.761 -2.4 4 pass

kost 10 1.373 1.433 -3.0 3 ass

1 2.235 2.275 -2.0 2 pass

2 2.033 2.073 -2.0 2 ass

soft 3 2.000 1.996 0.2 2 ass

4 2.034 2.051 -0.8 2 pass

1 1 5 16 |Acuros 1.749 1.760 -0.5 2 ass
6 1.939 1.977 -1.9 4 pass

pluéa 7 1.735 1.770 -1.7 4 pass

8 1.939 1.949 -0.5 4 pass

9 1.736 1.747 -0.5 4 ass
kost 10 1.358 1.423 -3.3 3 fail
1 2.000 1.936 33 3 fail

1 2 meko tkivo 2 6 AAA 2.000 2.148 1.4 3 pass
3 2.000 2.730 0.0 3 ass

4 2.000 3.430 23 3 pass

1 2.000 2.051 -2.5 3 pass

. 2 2.243 2.247 -0.2 3 ass

1 2 meko tkivo 3 6 [Acuros 2867 2858 04 3 s
4 3.595 3.590 0.3 3 ass

1 2.000 1.976 1.2 3 pass

1 P meko tkivo 2 16 AAA 2174 2.178 -0.2 3 ass
3 2.590 2.617 -14 3 pass

4 3.026 3.074 -2.4 3 pass

1 2.000 2.044 -2.1 3 ass

. 2 2.226 2.254 -14 3 pass

1 2 meko tkivo 3 16 |Acuros 2707 2706 00 3 ==
4 3.109 3.180 -3.5 3 fail

1 1.108 1.097 0.6 4 ass

2 1.993 1.982 0.6 3 pass

meko tkivo 3 1.922 1.925 -0.1 3 pass

1 3 4 6 AAA 2.000 1.969 16 3 ass
5 2.000 1.972 1.4 3 pass

pluca 6 1.046 1.065 -0.9 4 ass

8 1.046 1.065 -1.0 4 ass

kost 10 1.146 1.156 -0.5 4 pass

1 1.094 1.111 -0.8 4 ass

2 2.025 2.039 -0.7 3 ass

meko tkivo 3 1.975 1.980 -0.2 3 pass

1 3 4 6 |Acuros 2.031 2.027 0.2 3 ass
5 2.000 2.031 -1.5 3 pass

pluéa 6 1.100 1.115 -0.8 4 ass

8 1.100 1.115 -0.7 4 ass

kost 10 1.101 1.167 -3.2 4 ass

1 1.051 1.055 -0.2 4 pass

2 1.972 1.991 -1.0 3 ass

meko tkivo 3 1.949 1.955 -0.3 3 pass

1 3 4 16 AAA 1.976 1.973 0.2 3 ass
5 2.000 1.996 0.2 3 pass

pluéa 6 1.032 1.051 -1.0 4 pass

8 1.032 1.050 -0.9 4 pass

kost 10 1.091 1.143 -2.6 4 ass

1 1.043 1.069 -1.3 4 pass

2 2.008 2.038 -1.5 3 ass

meko tkivo 3 2.000 2.000 0.0 3 pass

1 3 4 16 | Acuros 2.009 2.019 -0.5 3 ass
5 2.000 2.044 -2.1 3 ass

pluéa 6 1.079 1.090 -0.6 4 pass

8 1.080 1.089 -0.4 4 pass

kost 10 1.088 1.153 -3.2 4 ass
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Tabela B.1 (nastavak).

. Mer TPS rezult |Merenirezult| Rel. gres. | Dozvolj. | Pass/
Linak | Test tacka | 57 | AGOT | () Gy) @) |greska (%) | Fail
1 4 meko tkivo 5 6 AAA 2.000 1.999 0.0 3 S|
1 4 meko tkivo 5 16 | Acuros 2.000 2.043 -2.1 3 S
1 4 meko tkivo 5 6 AAA 2.000 2.024 -1.2 3 S
1 4 meko tkivo 5 16 | Acuros 2.000 2.053 -2.6 3 S
1 0.474 0.473 0.1 3 pass
2 0.861 0.872 -0.5 3 pass
meko tkivo 3 0.913 0.915 -0.1 3 S
4 0.773 0.757 0.8 3 pass
1 5 5 6 AAA 2113 2.039 3.6 3 fail
6 0.610 0.600 0.5 4 pass
pluéa 7 0.487 0.495 -0.4 4 pass
8 1.450 1.373 38 4 B
9 1.998 1.990 0.4 3 S
kost 10 0.756 0.748 04 4 pass
1 0.518 0.526 -0.4 3 S
2 0.857 0.885 -1.3 3 pass
meko tkivo 3 0.900 0.904 -0.2 3 pass
4 0.785 0.785 0.0 3 S
1 5 5 6 |Acuros 2.110 2.072 18 3 pass
6 0.617 0.598 0.9 4 S
pluéa 7 0.495 0.476 0.9 4 As
8 1.449 1.361 4.2 4 fail
9 2.003 1.986 0.8 3 pass
kost 10 0.777 0.783 -0.3 4 5]
1 0.517 0.511 0.3 3 pass
2 0.880 0.886 -0.3 3 S
meko tkivo 3 0.962 0.937 12 3 pass
4 0.823 0.809 0.7 3 pass
1 5 5 16 AAA 2.120 2.057 31 3 fail
6 0.555 0.539 0.8 4 pass
pluéa 7 0.478 0.483 -0.3 4 pass
8 1.497 1.551 -2.6 4 pass
9 2.004 2.000 0.2 3 B
kost 10 0.818 0.818 0.0 4 pass
1 0.528 0.536 -0.4 3 S
2 0.895 0.911 -0.7 3 pass
meko tkivo 3 0.955 0.951 0.2 3 S
4 0.812 0.851 -1.9 3 pass
1 5 5 16 |Acuros 2115 2.087 14 3 pass
6 0.570 0.567 0.2 4 S
pluéa 7 0.522 0.530 -0.4 4 S
8 1.553 1.495 28 4 S
9 1.994 1.975 0.9 3 S
kost 10 0.795 0.819 -1.1 4 B
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. Mer TPS rezult |Mereni rezult| Rel. gres. | Dozvol. | Pass!
Linak | Test tacka Ener | Algor Gy) (Gy) (%) greska (%)| Fail
1 2.455 2.453 0.1 2 pass
2 2.035 2.043 -0.4 2 pass
meko tkivo 3 2.000 2.027 -1.3 2 pass
4 2.048 2.050 -0.1 2 pass
5 1722 1.738 -0.8 2 pass
2 . 6 6 ARA 2.063 2.078 -0.7 4 pass
pluéa 7 1.809 1.832 -11 4 pass
8 2.060 2.066 -0.3 4 ass
veq . 9 1.802 1.842 -2.0 4 ass
Tabela B.2 Numericki prikaz kog 10 1.260 PO TN FR—S
1 2.381 2.425 -2.2 2 fail
. . . 2 2.004 2.018 -0.7 2 ass
rezultata svih testova ozracenih meko tivo 3 20 20 01 2
4 2.006 2.028 -1.1 2 ass
. 2 1 5 6 |Acuros 1.708 1.717 -04 2 pass
na Linaku 2 (S/N 4749). 6 2020 | 202 [ 12 4 [ pass
pluéa 7 1.801 1.810 -0.4 4 ass
8 2.026 2.042 -0.8 4 ass
9 1.795 1.820 -1.3 4 ass
kost 10 1.205 1.277 -3.6 3 fail
1 2.280 2.317 -1.8 2 pass
2 2.061 2.094 -1.6 2 ass
meko tkivo 3 2.000 2.023 -11 2 pass
4 2.065 2.100 -1.7 2 ass
2 1 5 16 AAA 1.768 1.794 -1.3 2 pass
6 1.927 2.000 -3.6 4 ass
pluéa 7 1714 1.787 0.0 4 ass
8 1.927 1.998 -3.5 4 ass
9 1714 1.801 -4.3 4 fail
kost 10 1.373 1.457 -4.1 3 fail
1 2.235 2.297 -3.1 2 fail
2 2.033 2.073 -2.0 2 pass
soft 3 2.000 2.004 -0.2 2 ass
4 2.034 2.082 -2.4 2 fail
2 1 5 16 | Acuros 1.749 1.778 -14 2 pass
6 1.939 1.982 -2.1 4 pass
pluca 7 1735 1771 -1.8 4 ass
8 1.939 1.982 -2.1 4 ass
9 1.736 1.784 -2.4 4 ass
kost 10 1.358 1.445 -4.3 3 fail
1 2.000 1.935 34 3 fail
2 2 meko tkivo 2 6 AAA 2.000 2.156 1.0 3 pass
3 2.000 2.744 -0.7 3 ass
4 2.000 3.449 13 3 pass
1 2.000 1.992 0.4 3 ass
. 2 2243 2.254 -0.6 3 pass
2 2 meko tkivo 3 6 |Acuros 2867 2871 02 3 )
4 3.595 3.605 -0.5 3 pass
1 2.000 1.954 23 3 pass
. 2 2174 2.205 -1.6 3 pass
2 2 meko tkivo 3 16 AAA 2500 2.649 3.0 3 s
4 3.026 3.114 -4.5 3 fail
1 2.000 2.020 -1.0 3 pass
. 2 2.226 2.279 -2.6 3 ass
2 2 meko tkivo 3 16 |Acuros 2.707 2.737 5 3 e
4 3.109 3.215 -5.3 3 fail
1 1.108 1.107 0.0 4 pass
2 1.993 1.995 -0.1 3 ass
meko tkivo 3 1.922 1.922 0.0 3 pass
P 3 4 6 AAA 2.000 2.000 0.0 3 ass
5 2.000 1.978 11 3 pass
pluca 6 1.046 1.043 0.2 4 ass
8 1.046 1.043 0.2 4 ass
kost 10 1.146 1.139 0.3 4 pass
1 1.094 1.121 -1.3 4 ass
2 2.025 2.054 -1.4 3 pass
meko tkivo 3 1.975 1.980 -0.2 3 pass
> 3 4 6 |Acuros 2.031 2.060 -14 3 ass
5 2.000 2.037 -1.8 3 pass
pluca 6 1.100 1.089 0.6 4 ass
8 1.100 1.096 0.2 4 ass
kost 10 1.101 1.147 -2.3 4 pass
1 1.051 1.067 -0.8 4 ass
2 1972 2.013 -2.0 3 pass
meko tkivo 3 1.949 1.961 -0.6 3 ass
P 3 4 16 AAA 1.976 2.010 -17 3 pass
5 2.000 2.008 -04 3 ass
pluéa 6 1.032 1.035 -0.1 4 pass
8 1.032 1.039 -0.4 4 pass
kost 10 1.091 1.132 -2.1 4 ass
1 1.043 1.081 -1.9 4 pass
2 2.008 2.060 -2.5 3 pass
meko tkivo 3 2.000 2.009 -0.4 3 ass
2 3 4 16 | Acuros 2.009 2.054 -2.2 3 pass
5 2.000 2.057 -2.8 3 ass
pluéa 6 1.079 1.072 0.4 4 pass
8 1.080 1.077 0.2 4 pass
kost 10 1.088 1.143 -2.7 4 ass
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Tabela B.2 (nastavak).

. Mer TPS rezult |Mereni rezult| Rel. gres. | Dozvol. | Passl
Linak | Test tadka Ener | Algor Gy (Gy) (%) gredia (%) | Fail
2 4 meko tkivo 5 6 AAA 2.000 1.998 0.1 3 ass
2 4 meko tkivo 5 16 |Acuros 2.000 2.044 -2.2 3 ass
2 4 meko tkivo 5 6 AAA 2.000 2.031 -15 3 ass
2 4 meko tkivo 5 16 |Acuros 2.000 2.061 -3.0 3 ass
1 0.474 0.486 -0.6 3 pass
2 0.861 0.870 -04 3 ass
meko tkivo 3 0.913 0.887 13 3 pass
4 0.773 0.796 -11 3 ass
2 5 5 6 AAA 2113 2.078 17 3 pass
6 0.610 0.631 -1.0 4 ass
pluéa 7 0.487 0.524 -1.8 4 ass
8 1.450 1.426 11 4 ass
9 1.998 2.064 -3.2 3 fail
kost 10 0.756 0.747 0.4 4 pass
1 0.518 0.533 -0.7 3 ass
2 0.857 0.895 -1.8 3 pass
meko tkivo 3 0.900 0.857 21 3 ass
4 0.785 0.806 -1.0 3 pass
5 5 5 6 |Acuros 2110 2.073 18 3 ass
6 0.617 0.615 0.1 4 pass
pluéa 7 0.495 0.532 -1.8 4 pass
8 1.449 1.421 13 4 pass
9 2.003 1.974 14 3 pass
kost 10 0.777 0.808 -15 4 ass
1 0.517 0.527 -0.5 3 pass
2 0.880 0.920 -1.9 3 ass
meko tkivo 3 0.962 0.899 3.0 3 pass
4 0.823 0.873 -2.4 3 ass
P 5 5 16 | Aaa 2.120 2.113 0.3 3 pass
6 0.555 0.605 -2.3 4 pass
pluéa 7 0.478 0.522 -2.1 4 pass
8 1.497 1.580 -3.9 4 pass
9 2.004 2.010 -0.3 3 pass
kost 10 0.818 0.837 -0.9 4 pass
1 0.528 0.552 -11 3 pass
2 0.895 0.959 -3.0 3 pass
meko tkivo 3 0.955 0.900 26 3 pass
4 0.812 0.864 -2.4 3 pass
5 5 5 16 | Acuros 2115 2.150 -1.6 3 pass
6 0.570 0.584 -0.7 4 pass
pluéa 7 0.522 0.570 2.2 4 pass
8 1.553 1.497 2.6 4 ass
9 1.994 2.022 -1.3 3 ass
kost 10 0.795 0.853 -2.7 4 pass
1 0.543 0.610 -3.1 3 fail
2 0.923 0.937 -0.7 3 pass
meko tkivo 3 0.864 0.864 0.0 3 ass
4 0.791 0.767 11 3 pass
P 6 5 6 AAA 2179 2.152 13 3 ass
6 0.628 0.681 -25 4 pass
pluéa 7 0.495 0.530 -1.6 4 pass
8 1419 1.399 0.9 4 pass
9 2.100 2.140 -1.8 3 pass
kost 10 0.765 0.776 -0.5 4 ass
1 0.556 0.614 -2.6 3 pass
2 0.930 0.990 -2.7 3 ass
meko tkivo 3 0.899 0.897 0.1 3 pass
4 0.771 0.791 -0.9 3 ass
5 6 5 6 |Acuros 2.188 2.226 -1.7 3 pass
6 0.655 0.678 -1.0 4 ass
pluéa 7 0.534 0.591 -2.6 4 ass
8 1.383 1.344 18 4 ass
9 2.066 2.056 0.4 3 ass
kost 10 0.783 0.836 -2.4 4 pass
1 0.553 0.628 -3.3 3 fail
2 0.957 1.001 -2.0 3 pass
meko tkivo 3 0.890 0.908 -0.8 3 ass
4 0.794 0.815 -0.9 3 pass
P 6 5 16 | AaA 2.221 2.266 -2.0 3 ass
6 0.645 0.724 -3.5 4 pass
pluca 7 0.472 0.516 -1.9 4 pass
8 1.381 1.354 12 4 pass
9 2.054 2.096 -1.8 3 pass
kost 10 0.841 0.907 -2.9 4 ass
1 0.549 0.628 -35 3 fail
2 0.972 1.040 -3.0 3 ass
meko tkivo 3 0.891 0.934 -1.9 3 pass
4 0.786 0.820 -15 3 ass
5 6 5 16 |Acuros 2.218 2.274 -25 3 pass
6 0.689 0.711 -1.0 4 ass
pluéa 7 0.455 0.503 -2.1 4 ass
8 1.366 1.355 0.5 4 ass
9 2.063 2.101 -17 3 ass
kost 10 0.738 0.807 -3.0 4 pass
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Tabela B.3 Numericki prikaz
rezultata svih testova ozracenih
na Linaku 3 (S/N 5711).

. Mer TPS rezult |Mereni rezult| Rel. gres. | Dozvol. | Pass/
Linak | Test Bika Ener | Algor Gy ) (%) grelia (%) | Fail
1 2.455 2.450 0.2 2 ass
2 2.035 2.048 -0.6 2 pass
meko tkivo 3 2.000 2.018 -0.9 2 pass
4 2.048 2.065 -0.9 2 ass
5 1.722 1.743 -1.0 2 ass
s ! 6 6 AMA 2.063 2.079 -0.8 4 pass
pluéa 7 1.809 1.849 -2.0 4 pass
8 2.060 2.084 -1.2 4 ass
9 1.802 1.854 -2.6 4 ass
kost 10 1.260 1.283 -11 3 pass
1 2.381 2419 -1.9 2 ass
2 2.004 2.021 -0.8 2 pass
meko tkivo 3 2.000 2.000 0.0 2 pass
4 2.006 2.039 -1.6 2 ass
3 1 5 6 |Acuros 1.708 1.714 -0.3 2 ass
6 2.029 2.051 -1.1 4 pass
pluéa 7 1.801 1.827 -1.3 4 ass
8 2.026 2.060 -1.7 4 ass
9 1.795 1.830 -1.8 4 pass
kost 10 1.205 1.262 -2.9 3 ass
1 2.280 2.318 -1.9 2 ass
2 2.061 2.093 -1.6 2 pass
meko tkivo 3 2.000 2.023 -11 2 pass
4 2.065 2.103 -1.9 2 ass
3 1 5 16 AAA 1.768 1.799 -1.5 2 ass
6 1.927 1.996 -3.4 4 pass
pluéa 7 1714 1.799 0.0 4 fail
8 1.927 2.004 -3.8 4 ass
9 1.714 1.798 -4.1 4 fail
kost 10 1.373 1.452 -3.9 3 fail
1 2.235 2.296 -3.0 2 fail
2 2.033 2.073 -2.0 2 pass
soft 3 2.000 2.002 -0.1 2 ass
4 2.034 2.085 -2.6 2 fail
3 1 5 16 |Acuros 1.749 1.782 -1.6 2 pass
6 1.939 1.976 -1.8 4 pass
pluéa 7 1.735 1.781 -2.3 4 pass
8 1.939 1.986 -2.4 4 ass
9 1.736 1.782 -2.3 4 ass
kost 10 1.358 1.439 -4.0 3 fail
1 2.000 1.921 4.1 3 fail
3 2 meko tkivo 2 6 AAA 2.000 2.144 16 3 pass
3 2.000 2734 -0.2 3 ass
4 2.000 3.438 1.9 3 pass
1 2.000 1.992 0.4 3 pass
3 2 meko tkivo 2 6 |Acuros it e 0.0 3 255
3 2.867 2.859 0.4 3 ass
4 3.595 3.595 0.0 3 pass
1 2.000 1.965 18 3 pass
3 P meko tkivo 2 16 AAA 2174 2178 -0.2 3 ass
3 2.590 2.620 -1.5 3 ass
4 3.026 3.076 -2.5 3 pass
1 2.000 2.025 -1.2 3 pass
3 2 meko tkivo 2 16 |Acuros 1 ii L3 3 855
3 2.707 2.707 0.0 3 ass
4 3.109 3.174 -3.2 3 fail
1 1.108 1.083 13 4 pass
2 1.993 1.968 13 3 ass
meko tkivo 3 1.922 1.915 0.3 3 pass
3 3 4 6 AAA 2.000 1.988 0.6 3 pass
5 2.000 1.961 2.0 3 ass
pluca 6 1.046 1.052 -0.3 4 ass
8 1.046 1.055 -04 4 ass
kost 10 1.146 1.145 0.1 4 ass
1 1.094 1.106 -0.6 4 pass
2 2.025 2.034 -04 3 pass
meko tkivo 3 1.975 1.976 0.0 3 ass
3 3 4 6 |Acuros 2.031 2.037 -0.3 3 pass
5 2.000 2.023 -1.2 3 pass
pluéa 6 1.100 1.112 -0.6 4 pass
8 1.100 1.107 -0.4 4 pass
kost 10 1.101 1.163 -3.1 4 pass
1 1.051 1.058 -0.3 4 ass
2 1.972 1.993 -1.0 3 pass
meko tkivo 3 1.949 1.967 -0.9 3 pass
3 3 4 16 AAA 1.976 1.995 -0.9 3 ass
5 2.000 2.004 -0.2 3 ass
pluéa 6 1.032 1.052 -1.0 4 pass
8 1.032 1.052 -1.0 4 ass
kost 10 1.091 1.148 -2.8 4 pass
1 1.043 1.071 -14 4 pass
2 2.008 2.035 -1.3 3 ass
meko tkivo 3 2.000 2.015 -0.7 3 ass
3 3 4 16 |Acuros 2.009 2.046 -1.8 3 pass
5 2.000 2.050 -24 3 ass
pluca 6 1.079 1.087 -0.4 4 ass
8 1.080 1.091 -05 4 ass
kost 10 1.088 1.156 -3.3 4 ass
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Tabela B.3 (nastavak).

. Mer TPS rezult |Mereni rezult| Rel. gres. | Dozvoli. | Pass/
Linak | Test tadka Ener | Algor Gy) (cy) %) greka (%) | Fail
3 4 meko tkivo 5 6 AAA 2.000 2.012 -0.6 3 pass
3 4 meko tkivo 5 16 | Acuros 2.000 2.059 -2.8 3 pass
3 4 meko tkivo 5 6 AAA 2.000 2.046 -2.2 3 ass
3 4 meko tkivo 5 16 | Acuros 2.000 2.065 -3.2 3 fail
1 0.474 0.473 0.1 3 ass
2 0.861 0.872 -0.5 3 ass
meko tkivo 3 0.913 0.915 -0.1 3 pass
4 0.773 0.757 0.8 3 pass
3 5 5 6 AAA 2113 2.039 3.6 3 fail
6 0.610 0.600 0.5 4 ass
pluéa 7 0.487 0.495 -04 4 pass
8 1.450 1.373 3.8 4 pass
9 1.998 1.990 0.4 3 ass
kost 10 0.756 0.748 0.4 4 pass
1 0.518 0.526 -04 3 pass
2 0.857 0.885 -13 3 pass
meko tkivo 3 0.900 0.904 -0.2 3 ass
4 0.785 0.785 0.0 3 ass
3 5 5 6 |Acuros 2.110 2.072 18 3 pass
6 0.617 0.598 0.9 4 pass
pluéa 7 0.495 0.476 0.9 4 pa§s
8 1.449 1.361 4.2 4 fail
9 2.003 1.986 0.8 3 pass
kost 10 0.777 0.783 -0.3 4 ass
1 0.517 0.511 0.3 3 ass
2 0.880 0.886 -0.3 3 pass
meko tkivo 3 0.962 0.937 12 3 pass
4 0.823 0.809 0.7 3 pass
3 5 5 16 AAA 2.120 2.057 3.1 3 fail
6 0.555 0.539 0.8 4 ass
pluéa 7 0.478 0.483 -03 4 ass
8 1.497 1.551 -2.6 4 pass
9 2.004 2.000 0.2 3 ass
kost 10 0.818 0.818 0.0 4 pass
1 0.528 0.536 -04 3 pass
2 0.895 0.911 -0.7 3 ass
meko tkivo 3 0.955 0.951 0.2 3 ass
4 0.812 0.851 -1.9 3 pass
3 5 5 16 |Acuros 2.115 2.087 14 3 pass
6 0.570 0.567 0.2 4 pass
pluéa 7 0.522 0.530 -0.4 4 pass
8 1553 1.495 28 4 ass
9 1.994 1.975 0.9 3 ass
kost 10 0.795 0.819 -1.1 4 ass
1 0.543 0.567 -1.1 3 ass
2 0.923 0.974 -2.3 3 pass
meko tkivo 3 0.864 0.854 0.5 3 pass
4 0.791 0.725 31 3 fail
3 6 5 6 AAA 2.179 2.161 0.8 3 ass
6 0.628 0.648 -0.9 4 pass
pluéa 7 0.495 0.489 0.3 4 ass
8 1.419 1.486 -3.1 4 pass
9 2.100 2.154 -2.5 3 pass
kost 10 0.765 0.791 -1.2 4 pass
1 0.556 0.571 -0.7 3 ass
2 0.930 0.896 15 3 ass
meko tkivo 3 0.899 0.912 -0.6 3 pass
4 0.771 0.795 -1.1 3 pass
3 6 5 6 |Acuros 2.188 2.251 -2.8 3 pass
6 0.655 0.622 15 4 ass
pluéa 7 0.534 0.544 -0.4 4 pass
8 1.383 1.413 -1.3 4 pass
9 2.066 2.064 0.1 3 ass
kost 10 0.783 0.826 -1.9 4 ass
1 0.553 0.561 -04 3 pass
2 0.957 0.978 -0.9 3 pass
meko tkivo 3 0.890 0.902 -05 3 ass
4 0.794 0.787 0.3 3 ass
3 6 5 16 | AsA 2.221 2.257 -1.6 3 pass
6 0.645 0.679 -1.5 4 pass
pluéa 7 0.472 0.484 -0.5 4 ass
8 1.381 1.384 -0.2 4 ass
9 2.054 2.088 -1.5 3 pass
kost 10 0.841 0.886 -2.0 4 ass
1 0.547 0.570 -1.0 3 ass
2 0.966 1.026 -2.6 3 ass
meko tkivo 3 0.891 0.929 -1.7 3 pass
4 0.792 0.804 -05 3 pass
3 6 5 16 |Acuros 2231 2.292 -2.7 3 ass
6 0.673 0.671 0.1 4 ass
pluéa 7 0.453 0.476 -1.0 4 pass
8 1.378 1.401 -1.0 4 pass
9 2.062 2.104 -1.8 3 ass
kost 10 0.808 0.806 0.1 4 pass
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