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1.UVOD

Radioterapija je jedna od tri komplementarne metode leenja zlo¢udnih bolesti, zajedno
sa hirurSkim 1 citostatickim le¢enjem, u narodu poznata kao "zracenje". Ova metoda
podrazumeva primenu jonizujuceg zracenja, odnosno upotrebu Cestica i zraka velike energije
koji, pretvaraju¢i atome u jone, oSte¢uju genetski materijal zive ¢elije .Time se onemogucava
dalji rast ¢elija i njihovo razmnoZzavanje §to rezultira njihovim odumiranjem.

Upravo taj fenomen koristi se u medicini za uniStavanje celija tumora. Pomocu specijalizovane
kompleksne opreme pacijent, odnosno tumor, izlaze se visokim dozama zracenja koje oStecuju
njihov genetski materijal i na taj nacin sprecavaju dalji rast tumora. Ozrac¢ene tumorske celije
ne¢e odmah odumreti pa je potrebno neko vreme pre nego Sto rezultati leCenja budu vidljivi.
Zracenje negativno uti¢e 1 na okolne zdrave celije, ali se one relativno brzo oporavljaju od
negativnih uticaja zraCenja. PonaSanje kako zdravih, tako i tumorskih ¢elija prilikom uticaja
jonizujuceg zraCenja, 1 nakon primene jonizujuceg zracenja, proucava radiobiologija, i u tom
kontekstu, o njoj ovde nece biti reci.

Radioterapija se moZze sprovesti na 3 nacina:

1. spoljasnjim zracenjem,
2. unutra$njim zraenjem
3. sistemskim zracenjem.

Kod spoljasnjeg zracenja (teleradioterapija) izvor zraCenja se nalazi izvan pacijenta, udaljen je
od najmanje nekoliko desetina centimetara. Postoje vestaki 1 prirodni izvori spoljasnjeg zracenja,
te se posmatrano u danasnjem vremenu koriste dve vrste: linearni akceleratori (kao veStacki
izvori) 1 kobalt izotopske masine (kao prirodni izvori jonizujuceg zracenja).

Kod unutrasnjeg zracenja (brahiterapije) izvor zracenja se stavlja u bolesnika, u telesne Supljine
(matericu, vaginu, debelo crevo) ili direktno u tumor. Kao izvor zracenja koriste se radioaktivni
izotopi npr. joda 131, iridijuma 192 i cezijuma 137, koji se uklanjaju nakon nekog vremena ili
ostaju trajno u pacijentu. Aplikuju se u obliku zica, kuglica, igala, balona u zavisnosti od
dostupne tehnike, vrste izvora i nacina aplikacije. Ovaj nacin zra¢enja omogucuje primenu vecih
doza zraCenja na manjem podrucju, nego Sto bi to bilo moguce sa spoljasnjim izvorom zracenja.
Takode omogucuje lokalno ozracivanje, bez eksponiranja okolnih kriti¢nih organa, kao $to je to
slucaj sa spoljasnjim zra€enjem. Ova metoda se ponekad koristi nakon hirurSkog odstranjivanja
tumora, radi uniStavanja eventualno preostalih ¢elija tumora.

Sistemsko zracenje podrazumeva primenu radioaktivnih lekova u obliku pilula ili intravenskih
lekova i obi¢no zahteva kratki ostanak u bolnici.



U ovom radu govorice se o jednom segmentu procedure koja se sprovodi nad pacijentom koji se
radi leCenja izlaZe spoljasnjem zracenju kao metodi leCenja tumora. Prilikom pripreme pacijenta
za spoljasnje zraCenje, pacijent se nakon faze odabira imobilizacionih sredstava, upucuje na
snimanje na CT simulatoru, radi pripreme CT snimaka za fazu planiranja terapije na sistemu za
planiranje. Nakon planiranja, pacijent ide na verifikaciju plana na simulatoru i kona¢no kreée sa
zraCenjem svakog dana.

1.2.PRIMENA CT SIMULATORA U RADIOTERAPIJI

CT Simulator u radioterapiji je vrlo znacajna karika u lancu pripreme pacijenta za zracnu
terapiju, jer obezbeduje osnovu u vidu imidzinga za planiranje, a kasnije sprovodenje i pracenje
terapije. U Sirokoj je primeni u svim podruéjima radiologije.
CT simulator ima znacajne uloge u funkcionisanju tehnoloskog lanca radioterapije, a to su:
1. Dobijene CT slike na ovom uredaju se prosleduju sistemima za planiranje radioterapije,
na kojima se vr$i izrada plana, za zraCenje pacijenata. Konformalna radioterapija i
planiranje bilo bi potpuno nemoguce bez CT simulatora.
2. Za vizualizaciju je potrebna velika rezolucija i kontrast da bi se videle promene u
zdravim tkivima.
3. Takode, na CT uredaju se vrsi virtualna simulacija ¢ime se greska u zra¢enju pacijenata
dovodi na najmanji mogu¢i nivo.

(a)

Slika 1. Radna prostorija sa CT aparatom [4]



1.2.1.Istorijski pristup CT simulatorima

Tokom 70-ih godina proSlog veka britanski fizicar Godfrey Hounsfield uveo je
kompijuterizovanu tomografiju (engl.computerized tomography CT) kao novu metodu za
formiranje snimaka pomocu rendgenskih ili X zraka. Ovaj pronalazak mnogi smatraju najve¢im
napretkom u radiologiji od otkri¢a rendgenskih ili X zraka 1895. godine, tako da je za ovo
otkri¢e dr. Hounsfield zajedno s prof. A.M. Cormackom 1979. godine primio Nobelovu nagradu
iz podrucja medicine.

Slika 2. Prototip prvog CT uredaja [4]

Osnovna i revolucionarna zamisao Hounsfielda bila je da se merenjem jacine, odnosno slabljenja
rendgenskih zraka nakon prolaska kroz telo bolesnika mogu dobiti informacije o svim delovima
tela koji "stoje" na putu tim zracima. Takozvanim, multidirektnim skeniranjem putem
rendgenske cevi i dolaskom oslabljenih x-zraka na detektore dobija se mnostvo podataka, za ¢iju
su interpretaciju potrebna komplikovana matematicka reSenja. Dobijene informacije zatim se
pretvaraju u trodimenzionalnu sliku, odnosno seriju dvodimenzionalnih aksijalnih ili poprecnih
slojeva.

Tehnoloski razvoj radioterapijskih aparata pratio je razvoj metoda planiranja zracenja. Zracenje
onkoloskih bolesnika je zapocelo pocetkom XX veka primenom modifikovanih rendgenskih
aparata energijom od 50 do 300kV, sa proracunom aplikovane doze u tacki na odredjenoj
distanci od povrSine koZe u nivou centralne ose zracnog snopa (1D planiranje). Proracun i prikaz
doze zracenja bila je vremenski vrlo zahtevna procedura i sprovodena je pomoc¢u odgovarajuc¢ih
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tabela. Maksimalni efekat ovog zra¢enja manifestovao se na kozi $to je prestavljalo prednost pri
zraCenju povrSinskih tumora, ali ne i tumora lokalizovanih u dubini tela. Na tumorski volumen se
nije mogla aplikovati propisana doza, a na okolnom zdravom tkivu, posebno kozi i potkoznom
tkivu, bile su izrazene radioterapijske komplikacije.Zato se radilo na homogenom ozracivanju
tumora ili leziSta tumora uz maksimalnu postedu okolnih zdravih struktura. Ovo je delimi¢no
moglo biti ispoStovano uvodjenjem supervoltazne zracne terapije, energijama veéim od 1 MeV.
Sem zracenja dublje lociranih tumora uz postedu koze, omoguéeno je i izocentri¢no planiranje -
ukrStanje osa veceg broja zra¢nih snopova u jednoj tacki koja je lokalizovana u tumorskom
volumenu i predstavlja centar rotacije aparata (izocentar). [4]

Planiranje zracne terapije sve do sedamdesetih godina XX veka vrSeno je uz pomo¢ rendgen
simulatora i odredivanjem granica zracnog polja na grafiji (2D planiranje — X, y 0sa).
Postavljanjem olovnih blokova na nosac¢u zastite ispod kolimatora, obezbedena je zastita okolnih
zdravih tkiva.

Nakon uvodjenja kompjuterizovane tomografije (CT) 2D planiranje je dobilo u preciznosti u
odredivanju zra¢nog volumena, ali ne i homogenost izodozne distribucije 1 zaStite okolnih
organa, jer je radjeno na osnovu jednog (referentnog) CT preseka.

U prvim godinama primene CT imidZinga u planiranju radioterapije kori§¢ene su prve generacije
CT aparata. Brzi napredak kompjuterske tehnologije omogucio je konstruisanje novih generacija
kompjuterskih sistema za planiranje radioterapije, §to je uz primenu novih generacija CT uredaja,
omogucilo kvalitetnije ali i kompleksnije planiranje radioterapije, kao i uvodenje koncepta CT
simulacije, 3D planiranja i konformalne radioterapije.

Slika 3. CT-skener sa uklonjenim oklopom; T: X-cev, D: detektorski sistem,X: snop zracenja R:
smere rotacije gantry-ja [4]
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Prva i druga generacija detektora

Prvi CT skener je koristio jedan detektor natrijum jodida koji se moze kretati zajedno sa cevi iz
koje izlaze x-zraci, koji su postavljeni sa razlicitih strana tela. Zatim se ceo sistem rotira oko tela
pacijenta za 1° i dobijamo drugi pogled. Ova procedura se nastavlja sve dok se nedobije
adekvatan broj pogleda. Tipi¢no snimanje je trajalo oko 4 minuta.Napon cevi je bio 120 kV, a
jacina struje 33 mA. Anodu nije bilo moguce pomerati. CT uredaji prve generacije su se koristili
iskljuc¢ivo za prikaz mozga. Vreme skeniranja je redukovano kada se pojavila druga generacija
CT-a koja je koristila viSe detektora i smanjila broj rotacija da bi se dobio potpun snimak. Druga
generacija je koristila i kombinovano kretanje- rotaciju i translaciju. Snop x-zraka kod druge
generacije CT-a je Siri i lepezast u odnosu na prvu generaciju. [19]

Treca generacija

Treca generacija koristi niz detektora koji su dovoljno veliki da nam daju jedan pogled na deo
koji se snima. Oni su spojeni i rotiraju zajedno sa cevi za x-zacenje. Obi¢no se kaze da je ovo
rotaciona konfiguracija detektora. Snop Xx-zraka je jos $iri nego kod predhodnih generacija.
Uvodenjem treée generacije CT-uredaja dobija se mogucnost prikaza organa koji imaju razlicite
fizioloske pokrete ( pluca, crev...).

Detektori

Slika 4.Prikazano je kako izvor zraka rotira oko pacijenta [7]



Cetvrta generacija

Cetvrta generacija detektora je sastavljena od elemenata detektora koji &ine prsten-detektor.
Detektori miruju, ne rotiraju. Ova generacija sadrzi viSe elemenata detektora od tre¢e generacije
ali nisu svi u isto vreme u funkciji. RazliCiti delovi detektora su izlozeni zracenju pri kretanju
cevi za X- zrake. Osnovna razlika izmedu tre¢e i Cetvrte generacije je u nainu nastajanja
individualnih pogleda, broju i polozaju detektora.Tokom vremena fotomultiplikatorske cevi su
zamenjene Cetvrtastim fotodiodama. Tri fotodiode mogu zameniti jednu cev, Sto znaci da ovu
generaciju odlikuje veca brzina akvizicije i veca rezolucija. [19]
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Slika 5. Detektori koji ne rotiraju izlozeni su zracenju pri kretanju cevi [7]
Peta generacija

Peta generacija CT uredaja je potpuno drugacija od drugih i stvorena je za potrebe kardioloskih
pretraga zbog velike brzine dobijanja jednog preseka. Ova generacija ne koristi konvencionalnu
rendgensku cev ve¢ snop elektrona pogada luk od volframa, koji se nalazi ispod pacijenta, dok su
iznad pacijenta postavljeni detektori. Ovakav CT uredaj nije imao pokretnih delova.

Sesta generacija

Spiralni CT- Moderniji CT uredaji sa razvijenim kompjuterskim sistemima mogu da menjaju
preseke skeniranja na takav nacin da nije potrebno zaustavljati snimanje i translirati sistem izvor-
detektor, nego snimanje moze da se vrsi kontinualno, obréu¢i se oko pacijentnog stola. Da bi se
konstruisao spiralni CT potrebno je ispuniti tri uslova: postojanje slip-ring dizajna CT-a,
rendgenska cev treba da bude veoma visoke snage 1 da postoje algoritmi koji mogu da rese
nekomplanarne podatke skeniranja (koji ne leze u istoj ravni). Ovi skeneri su znatno ubrzali



proces snimanja pacijenata, a omogucili su i smanjenje doze modifikacijom brzine kretanja
lezaja u odnosu na vreme koje je potrebno za jednu rotaciju rendgenske cevi.

Sedma generacija

Multislajsni i dual source skeneri- njih karakteriSe moguénost snimanja vise slajsova
istovremeno. U komercijalnoj upotrebi se nalaze 16-slajsni i 64-slajsni skeneri. To drasti¢no
smanjuje vreme snimanja. Kod dual source CT-a postoje dve rengenske cevi, odnosno dva izvora
1 isto toliko detektorskih sistema koji rade istovremeno. Ugao izmedu dva sistema je 90°. Ovaj
tip CT-a je veoma bitan za skeniranje srca, jer zbog velike brzine (oko 0,1 sekunde po akviziciji)
artefakti, koji su se javljali pri drugacijoj upotrebi, su svedeni na minimum. Viseslojni detektori
omogucuju obuhvacanje znatno vecée koli¢ine podataka dobijenih nakon prolaska rendgenskih
zraka kroz telo bolesnika. Na taj se nacin, osim standardnih aksijalnih ili popre¢nih slojeva,
dobijaju i rekonstruisani frontalni ili koronarni slojevi te sagitalni slojevi, odnosno
rekonstrukcije. [19]

Multiple-row detector CT (CT sa viserednim detektorom) -Za razliku od ranijih skenera koji su
imali viSe detektora u x-y ravni, ovaj uredaj ima viSe detektora i u z ravni. U x-y ravni broj
detektora se najc¢esce krec¢e izmedu 700 i 900, a kod ovakvog CT-a postoji jos 2, 4, 8, 16, 64, pa
sve do 320 redova sa po 700 ili 900 detektora. To znaci da ovaj uredaj sadrzi i do 288000
detektora. Ovo takode ubrzava snimanje i veoma je korisno kod srca i drugih delova tela, ¢ije
pomeranje ne mozemo u potpunosti da kontroliSemo. Ceo sistem nam daje i bolju prostornu
rezoluciju, ali sva poboljSanja slike i brzine se ostvaruju na racun povecéanja doze koje nije
zanemarljivo. Kod ovakvih uredaja snimanje celog tela pacijenta moze se obaviti tokom jednog
zadrzavanja daha.

Slika 6. Snimanje sa jednim i sa visestrukim redom detektora [7]



1.2.2.Moderni pristup CT simulatorima

CT-simulator se sastoji od dijagnostickog CT skenera, laserskog sistema za pozicioniranje
pacijenta i obelezavanje, racunske programske podrske za virtualnu simulaciju i 3D planiranje
terapije. Naziv virtualna simulacija proizasao je iz tehnike planiranja RT-a, koji se ne radi sa
stvarnim pacijentom.

Slika 7. CT-simulator s istaknutim laserskim sistemom.

Preduslov izvodenja virtuelne simulacije je sposobnost programske podrske racunara da oponasa
funkcije konvencionalnih simulatora i medicinskih linearnih akceleratora kao §to su pomeranje
okvira, lezaja, kolimatora te kolimatorskih delova kojima se odreduje veli¢ina polja, promene
udaljenosti izvor-koza i divergencije snopa. Pri izboru CT skenera za CT simulator treba obratiti
paznju na rendgensku cev koja mora izdrZati optere¢enje velikog broja slika. Tipicni broj slojeva
potreban za planiranje radioterapije je 50 — 60 pa sve do 200, §to zavisi od lokalizacijie tumora .
Debljine sloja obi¢no su 3 — 5 mm. Dalje, simulacijska CT studija zahteva brzu akviziciju, ¢ime
se izbegava pomeranje pacijenta. Rendgenska cev mora dobro podnositi visoka toplotna
opterecenja usled velikog broja prihvacenih slojeva 1 brzog skeniranja. Za akviziciju podataka
jednog sloja kod aksijalnog nacina skeniranja rendgenska cev rotira 360 stepeni oko pacijenta.
Taj je nacin relativno spor kad se uzme u obzir velik broj slojeva koje je potrebno naciniti radi
kasnije obrade slike. Ve¢ina danaSnjih skenera ima moguénost spiralne (helikoidalne — u obliku
zavojnice) akvizicije. U takvom nacinu oslikavanja, dok rendgenska cev rotira oko pacijenta,
leZzaj se pomera kroz ravan oslikavanja i okvir skenera. Time rendgenska cev opisuje zavojnicu
oko pacijenta. Glavna je prednost viSeslojnih skenera njihova sposobnost brze akvizicije
podataka u odnosu na jednoslojne skenere. Tako npr spiralni CT sa 4 sloja moze davati slike
najmanje 2 — 3 puta brze od jednoslojnog spiralnog CT-a. Toplotno opterecenje rendgenske cevi
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ovakvih skenera manje je buduci da se po jedini¢noj rotaciji cevi moze oslikati ve¢i volumen.
Laserski sistem CT simulatora potreban je za dobijanje referentnih oznaka na kozi pacijenta ili
na imobilizacijskoj napravi. Kod CT simulatora to su obi¢no fiksni laseri na zidu postavljeni na
obe lateralne strane od okvira skenera, pomicni sagitalni koji se postavlja na zid i konacno
vertikalni, horizontalni i sagitalni laseri na gornjem delu samog skenera.

1.3.PRINCIP RADA CT SIMULATORA

Ako se sa jedne strane objekta emituje uski snop X-zraka (koji odgovara pravcu tzv.
tomografskog zraka), a sa druge strane objekta se vrSi njegova detekcija, i ako je taj snop
sac¢injen od monoenergetskih fotona energije E, tada je slabljenje tog snopa u linearnij poziciji s
pod uglom 6, srazmerno ‘gustini’ tkiva. Pomeranjem pozicije izvor-detektor dobija se ‘slika’
gustine tkiva u s-0 ravni.

6 x
0 1 q('s, 0)
Objekat g
Izvor
X-zraka

Slika 8. Princip rada CT [2]

Princip rada kompjuterizovanog tomografa zasniva se na slabljenju ili atenuaciji rendgenskog
zracenja njegovim prolaskom kroz snimani deo tela, do cega dolazi zbog apsorpcije 1 rasapadanja
rendgenskog zracenja. Slabljenje rendgen zracenja se izrazava tzv. koeficijentom apsorpcije, a on
zavisi o atomskom broju i elektronskoj gustini tkiva, te energiji rendgen zradenja. Sta je veéi
atomski broj 1 gustina elektrona snimanog tkiva, to je ve¢i koeficijent apsorpcije.

Snop x-zraka u CT sistemu mora imati odgovarajuci oblik, distribuciju intenziteta i mogucnost
da se rotira oko pacijenta.

Cev za x- zrake je montirana na kruzno postolje, koje se rotira oko tela pacijenta. Cev
podrazumeva kolimacione uredaje koji odreduju veli¢inu i oblik snopa x- zraka. Jedan snop
kolimatora odreduje uglovni luk ( angular span) zraka, a drugi set odreduje njegovu debljinu.
Sa danasnjom tehnologijom nije moguce kreirati snop zraka sa Siljastim uglovima. Uzrok toga je
ogranicena veli¢ina fokalne tacke . ZraCenje ima najveci intenzitet u centru slajsa i smanjen
intenzitet u blizini ivica. Cev za x-zrake podrazumeva takode i filtere kroz koje snop prolazi.
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Beam hardening, odnosno oé¢vrs$¢ivanje snopa se odnosi na proces povecanja srednje energije
fotona. Do toga dolazi kada se fotoni niske energije apsorbuju pri prolazu snopa kroz neki
materijal. Kod Ct imidzinga ovakvo ocvr$¢ivanje snopa na slici kreira artefakte zato Sto su
periferna tkiva vise izloZena sa niskom srednjom energijom fotona nego unutrasnji delovi slajsa.
Ova filtracija smanjuje izlozenost pacijenta tako Sto selektivno odstranjuje nisku energiju.
Generator ili izvor snage za CT sistem ima tipicno konstantan potencijal koji moze proizvesti
velike KV i MA vrednosti za ustaljen period vremena. U CT sistemu radijacijski receptor je
povrsina sa mnogo malih detektora. Funkcija detektorskog elementa je da apsorbuje radijaciju
koju uhvati 1 onda da stvori elektricni signalproporcionalan radijacionom intenzitetu. Svaki
detektor, u principu, meri radijaciju koja prolazi kroz deo tela u ravcu detektora.Nekoliko
materijala se koristi za CT detektor. Stabilni detektori se prave od tvrdih kristala koji konvertuju
X-zrake u svetlost. Svetlost se zatim konvertuje u elektri¢ni signal pomocu fotodioda ili
fotomultiplikatora. U drugom dizajnu svaki detektor je mala komora u kojoj je uspostavljen
visok pritisak. Apsorbovana radijacija jonizuje gas u komori i menja elektricno provodenje
gasa.Osnovne karakteristike detektora su veli¢ina i efikasnost apsorbivanja radijacije. Efikasnost
detektora je procenat radijacije koju detektor apsorbuje. Na efikasnost uti¢u dva faktora.
Geometrijska aktivnost je determinisana odnosom pojedina¢nog opsega detektora sa prostorom
koji obuhvataju svi detektori.

Ovaj prostor ukljucuje sam detektor, njegov neaktivni kolimator i prostor izmedu dva detektora.
Radijacija koja dolazi u meduprostor se ne apsorbuje i ne doprinosi stvaranju slike. Idealna
situacija bi bila da postoji veliki detektor u odnosu na meduprostor. Druga komponenta
efikasnosti detektora je procenat apsorbovane radijacije detektora. Ova veli¢ina zavisi od
debljine detektora i od energije fotona x-zracenja. Ukupna efikasnost detektora je proizvod
geometrijske 1 apsorbovane efikasnosti. Pozeljna je velika efikasnost jer nam to omogucuje
smanjenje doze koju pacijent prima do neke optimalne vrednosti,a da ipak dobijemo kvalitetnu
sliku.

U idealnoj situaciji svaki detektor bi trebao biti senzitivan na svaku vrstu zracenja koja prolazi
kroz deo tela koji slikamo, a nesenzitivan na na zracenje koje ne dolazi iz posmatranog dela. Ovo
na przza slikanje dobro definisanog sloja sa velikim brojem detalja. Debljina dela tela koji
oslikavamo zavisi od pozicije kolimatorskog sistema detektora. Tipi€na geometrija kolimatora
proivodi varijacije u senzitivnosti detektora duz ose koja prolazi kroz telo. Tipi¢na senzitivnost je
prikazana na sledecoj slice. Vaznost ovoga je u tome Sto CT slika moZe da sadrzi i osobine koje
su nastale od zracenja koje ne dolazi iz posmatranog dela tela.
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Slika 9. Skeniranje pacijenta

1.3.1.0snovni princip rada

Matematicke principe CT-a je prvobitno razvio Radon 1917. godine. Pokazao je da se slika
nepoznatog objekta moze dobiti ukoliko je mogu¢ beskonacan broj projekcija kroz taj objekat.

Sa film imidzingom, 3D anatomija pacijenta se smanjuje na 2D projekcionu sliku. Gustina u
nekoj tacki na slici predstavlja osobine atenuacije X-zraka unutar pacijenta duz linije izmedu
fokusa X-zraka i tacke na detektoru koja odgovara tacki na slici. Stoga, sa konvencionalnim
radiografom anatomije pacijenta, informacija vezana za dimenziju paralelnu snopu X-zraka je
izgubljena. Ovo ograni¢enje se moze prevazici prikupljanjem posteroanteriorne (PA) projekcije i
lateralne projekcije pacijenta. Za objekte koji se mogu projektovati na obe slike, dva filma
omogucuju informaciju o lokaciji objekta. Za kompleksniju ili teze primetnu patologiju, dve
projekcije nisu dovoljne.

1.3.2.Formiranje slike kompjuterizovanom tomografijom

Formacija CT slike je proces iz viSe koraka. Stvaranje slike poc¢inje sa fazom skeniranja, kako je
pokazano na slici. Tokom ove faze, tanak snop x-zraka se projektuje kroz ivice delova koji
bivaju oslikani. Radijacija koja prolazi kroz te delove se meri povrSinom detektora. Detektor ne
vidi kompletnu sliku dela tela, samo njegov profil iz jednog pravca. Da bi kreirali potpunu sliku,
snop Xx-zraka se rotira, oko dela tela da bi dobili projekciju iz vise uglova. Najces¢e se uzima
nekoliko hiljada projekcija i profil podatka za svaku projekciju se skladisti u kompjutersku
memoriju. Ukupan broj veli¢ine prodiranja tokom skeniranja predstavlja se mnoZenjem broja
projekcija i broja zraka za svaku projekciju. Ukupno vreme skeniranja za jedno parce moze biti u
opsegu od 1 do 15 sekundi, Sto zavisi od toga kako je osmisljen mehanizam skeniranja i selekcije
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promenljivih za skeniranje od strane operatora. Kvalitet slike se moze poboljsati ako se koristi
duze vreme skeniranja, ali se tada pacijent izlaze vecoj dozi zracenja.

Skeniranje

|
Lhrrrrrerrennntl
Inteziteti penefracije x-zraka

ARRRRIARIRRATY’
ENESESENENENNES)

~Kopjuterska memorija

Slika 10. Prva faza konstruisanja slike. Snop odredene debljine skenira sekciju po sekciju.
Prikazano je kako izvor zraka rotira okopacijenta. [7]

Druga faza formiranja slike je rekonstrukcija slike, a ilustrovana je na slici 12. Ovo se ostvaruje
preko digitalnog kompijutera, koji je deo CT sistema. Rekonstrukcija slike je matematicka
procedura koja pretvara skeniranu informacju za pojedinacnu projekciju u numericku ili
digitalnu sliku. Slika je sadrZana u oblast individualnog slikovnog elementa odnosno pixela.
Svaki piksel predstavlja numericku vrednosti odnosno CT broj. Specificna vrednost za svaki
piksel je povezana sa gustinom tkiva pri odgovarajuom zapreminom elementa, ili voksel.
Rekonstrukcija traje nekoliko sekundi, u zavisnosi od kompleksnosti slike i sposobnosti
kompjutera. Tada se digitalna slika skladi$ti u kompjutersku memoriju.
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Pogledi

Slika 11. Rekonsttrukcija slike [7]

Finalna faza je pretvaranje digitalna slike u video prikaz tako da se moZe videti ili direktno
zabeleZziti na filmu. Ova faza se izvrSava preko komponenata koje funkcioniSu kao digitalno-
analogni konvertor. Veza izmedu vrednosti pixela CT broja 1 sivila senke, ili osvetljenosti, na
prikazanoj slici je odredena prozorskim nivoima koje selektuje operator, a to je pokazano na slici
12.

Skala CT brojeva Siva skala
+1000

// Dobijena slika

-~
-~

o R
Prozor ~
(window)

Digitalna slika

/ (o]

ezl IskiElaln bl vz blsli- et izl

—1000

Slika 12. Siva skala i mogucnost pomeranja prozorskog nivoa u zavisnosti od vrednosti CT
brojeva [7]

Kroz manipulacije viSeg i nizeg prozorskog nivoa, moguée j prilagoditi osvetljenje i kontrast
prikazaneslike. Prozorske opcije zavise od oblasti CT brojeva koji se pruzaju preko cele sive
skale.
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1.3.3.Rekonstrukcija slike

CT rekonstrukcija slike je proces kojim se transformiSe merenje penetracije x-zracenja u
digitalnu sliku dela tela. Za rekonstrukciju slike mozemo koristiti nekoliko matematickih
metoda. Metoda koja se najceS¢e koristi je filtrirana pozadinska projekcija. U pricipu,
rekonstrukcija slike pomocu pozadinske projekcije je inverzna metoda u odnosu na skenirajuci
proces. U toku skeniranja dela tela x-zraci se projektuju kroz taj deo iz razli¢itih pravaca da bi
stvorili razli¢ite slike istog objekta. Kako su x-zraci projektovani kroz razlicite strane dela tela,
pogled ,, vidi“ kompozitni profil atenuacije, a ne individualne anatomske strukture.

Slika se rekonstruiSe u nekoliko pojedinacnij elemenata slika, tj. piksela. Broj piksela koji pravi
sliku krece se od 64x64 do 512x512. Pre pocetka snimanja operater bira veli¢inu matrice (broj
piksela po slici).

Svaki piksel u slici odgovara zapremini elementa tkiva koji se snima. Na kvalitet slike znac¢ajno
uti¢e veli¢ina voksela. Tri promenljive uticu voksela a to su veli¢ina matrice, vidno polje i
debljina parceta ( odgovara dubini voksela). Vidno polje podeljeno sa veli¢inom matrice daje
povrsinu viksela. Npr, vidno polje od 25,4 cm koje sadrzi 256 matrica, daje voksel duzine (
Sirine) od 1mm.

1.3.4.Kvalitet slike kompjuterske tomografije

Pre poceta snimanja strucno lice mora da podesi vrednosti za relativno veliki broj imidzing
faktora. Vecina faktora direktno utie na jednu ili viSe karakteristika kvaliteta slike. Najbitnije je
podesiti faktore tako da nam oni omoguce najbolju vidljivost Zeljenog detalja. Faktori koji
proizvode najbolju vidljivost detalja, uglavhom smanjuju vidljivost okolnog mekog tkiva.
Takode, kvalitet slike mora biti uskladen i sa ekspozicijom pacijenta, grejanjem cevi za x-zrake,
kao i vremenskim intervalom snimanja.

1.3.4.1. Kontrastna osetljivost

Kontrastna osetljivost kod CT-a omoguéuje vizualizovanje strukture sa malim kontrastom,
pogotovo u mekom tkivu.

U tomografskom imidZimgu se svaka anatomska struktura vidi direktno i nije superiorna na
ostale objekte. To omogucuje da se poboljsa kontrast u oblastima koje su nam od interesa bez
smetnji od visoko kos$catih struktura. [7]

Window je stvaranje slike pomocu proracunatih brojeva koji se mogu razdvojiti na puno nijanse
sive. Pri podeSavanju window nivoa svaki segment sa CT skale brojeva moze biti prosiren na ceo
opseg skale sive boje. Tkivo je podeljeno na tri kategorije prema podesavanju prozora. Tkiva sa
CT brojevima nizim od niZeg prozora se podeSavaju da budu crni na slici. Tkiva sa veéim
brojevima od viSeg prozora se podeSavaju da slika bude bele boje, dok se tkiva ¢iji su brojevi
izmedu pojavljuju u razli€itim nijansama sive boje. Kontrast slike je povezan sa razlikom izmedu
najviSeg 1 najnizeg prozornog nivoa. Mali prozor proizvodi visok kontrast slike jer je mala
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razlika u CT brojevima tkiva prikazana slikom sa velikim razlikama senke sive boje. Za veliki
prozor je suprotno. Funkcija prozora nam dozvoljava da deo razlika u CT brojevima izolujemo iz

celog opsega 1 da ga prikazemo u celom opsegu sive boje. To omogucava visoku kontrasnu
osetljivost.

CT brojevi

8

®OOO®

Slika 13. Dodeljivanje CT brojevima odredene nijanse sive uz podesavanje window-a [7]

1.3.4.2. Vidljivost detalja, zamucenje i rezolucija

Neki faktori koji utiCu na zamagljenje slike mogu se podesiti od strane stru¢nog lica.

Zamucenost uglavnom ima vrednosti od 0,7 mm do 2,0 mm. U toku skeniranja i rekonstrukcije
slike serija faktora uti¢e na totalnu zamucenost.

Velid¢ina
fokalne tacke

Pokreti

Sirina Filteri

:. :, e Detalji slike
11 4
(%1}
+ +::_’D+[]+D—»[I
1 - S
: Velicina (zamucenije)
voxela
Matrica FOV
§irinu
detektora

Slika 14. Faktori koji uticu na zamucenje i vidljivost detalja [7]
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Jedan od glavnih faktora je Sirina zraka, poznata kao semling apertura. Svi anatomski detalji u
Sirini zraka su zajedno zamuceni u toku skeniranja.

Detektor blende je efektivna veli¢ina svakog detektora u ravni slike i predstavlja jedan od dva
glavna faktora pomocu kojih se odreduje Sirina zraka. Mali detektor blende proizvodi uzak zrak,
sa malo zamucenosti i viSe vidljivih detalja. Kod mnogih skenera detektor blende moze da se
menja i podesava. Efikasnost je manja ukoliko je deo detektora pokriven i tada je potrebna veca
izloZenost pacijenta zracenju kako bi se dobio isti kvalitet slike.

Fokalna tacka je drugi faktor koji utiCe na Sirinu zraka. Svaki zrak je proizveden pomocu
fokalne tacke cevi x-zraka. Male fokalne tacke proizvode zrake sa uskim §irinama, a samim tim 1
bolju vidljivost detalja. Medutim, toplotni kapacitet u oblasti fokalne tacke je Ccesto
ogranic¢avajuci faktor. Mnogi skeneri koriste cevi sa dvostrukim fokalnim tackama. Tada se mala
fokalna tacka koristi za dobijanje detalja na slici, a velika se koristi zbog velikog toplotnom
kapaciteta. Uglavnom se koristi sistem u kojem su fokalna tacka i detektor blende isti.

Faktor koji takode uti¢e na detalje je interval ili razdaljina izmedu susednih zraka. Ako razmak
izmedu zraka znacajno prevazilazi dimenzije malih objekata ili anatomskih detalja, tada se detalj
nece videti na slici. Zraci moraju biti dovoljno blizu tokom skeniranja da bi izmerili bilo koji
anatomski detalj koji ¢e se pojaviti na slici. Relativno velik interval izmedu zraka ne samo da
smanjuje detalje slike nego i prouzrokuje stepenasti sfetak srtefakta. [17]

Formiranje slike u niz piksela je samo po sebi proces zamagljivanja. Posto specifican piksel
moze imati samo jednu vrednos CT broja, ne moze biti detalj unutar piksela. Drugim re¢ima, svi
detalji unutar voksela tkiva predstavljeni specificnim pikselom su zapravo jedna vrednost.
Anatomski detalj unutar voksela ne moze biti uslikan, prema tome mali vokseli su nam potrebni
ukoliko zahtevamo detalj na slici. Postoje tri fatkora koja odreduju veli¢inu voksela:

1. Vidno polje
2. Veli¢ina matrice
3. Debljina ploce

Veli¢ina voksela se moze promeniti menjanjem bilo kog od ova tri faktora. Smanjivanje veli¢ine
voksela obi¢no, ali ne 1 uvek, povecava detaljnost slike.

Smanjenje zamagljenja menjanjem bilo kojeg faktora nece znacajno poboljSati kvalitet slike
ukoliko faktor nije znaCajan izvor zamagljenja u odnosu na ostale faktore. Na primer,
koriS¢enje malog otvora detektora nece poboljsati detaljnost slike ako su detalji ograniceni sa
velikom fokalnom tackom ili velikim vokselom. Najbolja procedura slikanja je generalno ona u
kojoj je zamagljenje od svih faktora, sa izuzetkom veliCine voksela, priblizno ista. Veli¢ina
voksela se obi¢no moze podesiti na manje vrednosti od ostalih faktora.
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1.3.4.3. Sum

Sum slike je znaéajan jer je CT imidzing &esto koris¢en da vizualizuje razlike tkiva sa malim
kontrastom koji su posebno osetljivi na prisustvo Suma. Iznos Suma na CT slici je najveci faktor
u odredivanju osetljivosti efikasnog kontrasta imidZing procedure. Sum predstavlja varijaciju u
CT brojnim vrednostima od piksela do piksela i postoji kada su svi pikseli povezani sa istim
materijalom. Oblast CT slike vode je prikazan na slici 15. Voda ima srednju CT vrednost 0, ali
zbog prisustva Suma, pojedinacni pikseli imaju opseg vrednosti kao $to je prikazano.

2l-2|-3|0}|-6|-6|1 |0
4|1 S|-1|1]|5]3
2|-1J]O0|5|0|0 |2 |
-1]|-1|-2|0 | 0O 110]0
Ll =21 |1 |-t |-4|-
2l2-1]o]|1t|-1]|-3]0
6|-3|2 |1 |-4({3 |1 |4
3|4 |2|-4]|-3]|-1|-2{-5
Atenuacioni koeficijent
191 J89
— ]
" Tl
TN | SD=0.5%
|
| |
T T 1 e 1
-10 -5 (¢) 5 10
CT broj

Slika 15. Varijacije u CT brojevima pri slikanju vode CT skenerom [7]

Varijacija u CT brojevima ( Sumu) se moze izraziti u smislu standardne devijacije tih vrednosti.
Vrednost standardne devijacije se moze izraziti u CT brojevima ili u procentima. Iznos Suma
moze biti odreden skeniranjem posude sa vodom,a zatim da se prikaze vrednost standardne
devijacije za specificnu oblast interesovanja. Posto debljina ploCe formira jednu dimenziju
voksela ona uti¢e na Sum slike. Tanke ploce koje daju bolje detalje i manje zapremine predmeta,
proizvode veci Sum. Vidljivost Suma na CT slici zavisi 1 od podeSavanja radnog dela ekrana koji
se koriste za gledanje slike. Mali ekrani koji povecavaju kontrast takode povecavaju i Sum. Neki
od matematickih filter algoritama koriS¢enih u procesu rekonstrukcije mogu smanjiti Sum slike.
Artefakti su ozbiljan problem u CT imidzingu. Poticu od razlicitih izvora ali se obi¢no lako
mogu identifikovati. Tipi¢ni izvori su:
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e Pomeranje pacijenta

e Objekti visoke stenuacije

e Smetnje zbog preklapanja

e Kaljenje snopa

e Debalans detektora

e Centriranje

e Efekat delimi¢ne zapremine

Faktori koji uticu na sum

Nekoliko faktora povezanih sa CT procedurom uticu na iznos Suma slike i mogu se menjati do neke
vrednosti od strane operatera. Kako se svaki menja da bi se smanjio Sum, to ili nepovoljno uti¢e na
drugi aspekt kvaliteta slike ili povecava ekspoziciju pacijenta. Iznos Suma je inverzno povezan sa
totalnom vrednoS¢u apsorbovane radijacije u svakom voxelu. Menjanjem dimenzije voxela ili
ekspozicije proizvedene snopom X zraka menja se nivo $uma. Sum moZe biti smanjen poveéanjem
dimenzija pixela (voxela), ali kao Sto smo videli ovo povefava zamagljenje 1 smanjuje vidljivost
detalja. Ovo je jedan od bitnih kompromisa koji moraju biti uradeni u izboru imidzing faktora.

Posto debljina ploce formira jednu dimenziju voxela, ona utice na Sum slike. Tanke ploce, koje
proizvode bolje detalje i manje zapremine predmeta, proizvode veée nivoe Suma. Ponovo se mora
praviti kompromis u izboru imidZing faktora.

Iznos radijacije iskoriS¢en za kreiranje CT slike moZe da varira menjanjem ili mA (jacina struje) ili
vremena skeniranja. Menjanjem jednog ili drugog proizvodi se proporcionalna promena u dozi
pacijenta i apsorbovane radijacije u pojedinaénim vokselima. Sum slike moZe biti smanjen
povecanjem koli¢ine koriS¢ene radijacije (mAs), ali ¢e se apsorbovana doza radijacije takode
povecati. [17]

Neki od matematickih filter algoritama koriS¢enih u procesu rekonstrukcije mogu smanjiti Sum slike
peglanjem ili zamagljivanjem slike. Kompromis koji mora biti razmotren u kori§¢enju funkcija ovih
filtera je smanjenje vidljivosti detalja na slici.
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1.4.CT BROJEVI

Kod rekonstrukcije slike, svaki piksel ima svoju numeri¢ku vrednost koja je vezana sa linearnim
atenuacionim koeficijentom. Prvo se racuna atenuacioni koeficijent za svaki voksel, pa se odatle
transformise u odgovarajucu vrednost piksela.

Vecina sistema daje CT broj u Hounsfield jedinicama. Veza izmedu CT broja i odgovarajuéeg
atenuacionog koeficijenta je:

CT broj=iva - MH2o0 / HH20 -1000

Voda se koristi kao referentni materijal. Po definiciji CT broj za vodu je nula. Materijali koji
imaju vedi atenuacioni koeficijent od vode imaju pozitivne CT brojeve i obrnuto.

Do atenuaciie snopa dolazi usled inerakcije Xx-zraka sa tkivima kroz koje prolazi.
Odnosno, usled fotoelektricnog efekta i Komptonovog efekta.
Pri absorpciji fotona fotoelektricnim efektom foton svu svoju energiju predaje elektronu koji se
nalazi u elektronskom omotacu atoma. Deo ove energijr se trosi na oslobadanje elektrona unutar
atomskih veza dok se preostala energija pretvara u kineticku energiju.
I Komptonov i fotoelektriéni efekat zavise od energije fotona, odnosno verovatnoca da odredeni
foton bude absorbovan ili rasejan zavisi od energije fotona.
Linearni atenuacioni keoficijent za Komptonovu interakciju se definiSe preko guatine materijala.
Odavde zakljuujemo da je kod mekih tkiva CT broj u vezi sa gustinom tkiva.
Isto tkivo nece dati isti CT broj ako se skeniranje vrSi drugim aparatom, zbog razliite energije
snopa x zrafenja.
Predpostavimo da je snop X-zraka usmeren ka objektu. Neka je N broj fotona usmeren ka tom
objektu, a N + AN broj fotona detektovanih na drugoj strani nakon prolaska snopa kroz objekat.
Odnos broja fotona u upadnom snopu i broja “izgubljenih fotona* proporcionalan je debljini
materijala kroz koju snop prolazi sa konstantom 4, odnosno

AN 1
N

Ukoliko posmatramo gubitak fotona duz puta snopa dx odnosno kada Ax tezi nuli, predhodni
izraz mozemo napisati u diferencijalnom obliku

1
—dN = —pud
N pax
Broj fotona na rastojanju x unutar objekta, mozZe se izracunati na osnovu sledeceg izraza
X
fN dN fd
NO N o

Gde je No broj fotona u upadnom snopu. Broj fotona u funkciji pozicije unutar objekta se dobija
integraljenjem predhodnog izraza
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InN-InNo = —ux
odnosno:

N(x) = No e™#*

Konstantu u nazivamo atenuacionim koeficijentom materijala koji je u sluaju homogenog
objekta konstantan celom duzinom prostiranja snopa kroz objekat.

Kada se radi o formiranju slike preseka ljudskog tela na putu snopa se nalaze organi i tkiva sa
razli¢itim atenuacionim koeficijentom tako da koeficijent atenuacije posmatramo kao
dvodimenzionu funkciju u Dekartovom koordinatnom sistemu. Ukoliko je N, broj fotona u
upadnom snopu, a Ng broj fotona detektovanih na izlazu iz tela, pri ¢emu je debljina snopa
dovoljno mala, na osnovu predhodno razmatranog slu¢aja za homogeni objekat moze se
formirati sledeci izraz:

Ng= Nue"(—J u(x,y)ds)
Odnosno,

[ 1n(x, y)ds=1In N,/ Ng

Gde je ds elemenat na putu snopa kroz telo. Leva strana izraza predstavlja linijski integral
projekcije pa prema tome vrednost In N, / Ny izmerene za snop X-zraka usmeren pod razli¢itim
ugolovima u odnosu na objekat moze biti koriS¢en za generisanje projekcija na osnovu kojih se
moze odrediti funkcija p(x, y) u ravni posmatranog preseka.

Pri rekonstrukciji slike kompijuterizovanom tomografijom izracunava se linearni atenuacioni
koeficijent tkiva. Linearnim atenuacionim koeficijentima se dodeljulju celobrojne vrednosti u
opsegu od -1000 do 4000 koje se nazivaju Hounsfildovim jedinicama i oznacavaju se sa HU. [7]

Tkivo CT broj ( HU)
Kranijalna kost 2000
Jetra od 40 do 60
Krv 40
Misici od 10 do 40
Bubrezi 30
Mozdano-kicmena tecnost 15
Voda 0
Bela moZdana masa od -20do -30
Siva moZdana masa od -37 do -45
Masti od - 15 do -100
Vazduh -1000

Tabela 1. Vrednosti CT brojeva za razlicita tkiva u ljudskom telu
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1.5.KONTROLA KVALITETA

Radioterapija je jedan veoma sloZen proces pri ¢emu se koristi isto tako slozena oprema.
Terapija se sastoji iz mnogo zasebnih koraka i svaki od njih se mora izvesti sa maksimalnom
tacno$¢u. Obejdinjavanje niza tehnickih 1 medicinskih disciplina i kompleksnih uredajaje jedan
od osnovnih razloga zasto u radioterapiji moramo izvrsiti kontrolu kvaliteta.

Sistem kontrole kvaliteta mora da pokrije medicinska, fizicko tehnicka i1 organizaciona pitanja u
radioterapiji.

,Osiguranje kavliteta se bavi svim onim procedurama koje obezbeduju konzistentnost
prepisanog tretmana i sigurno ispunjenje tog tretmana $to se ti¢e isporuc¢ene doze na ciljni
volumen, zajedno sa minimalnim dozama na okolna tkiva, minimalnom izloZeno$¢u osoblja 1
adekvatnim pra¢enjem pacijenta u cilju utvrdivanja krajnjeg rezultata lecenja.*

Ova definicija se zasniva na opstoj definiciji koju je usvojila Medunarodna organizacija za
standardizaciju (ISO 1995). Takode, prema toj organizaciji se kontrola kvaliteta definiSe kao
,Kontrola kvaliteta je regularni proces kroz koji se trenutni kvalitet rada meri i poredi sa
postoje¢im standardima, da bi se na kraju izvrSile potrebne mere zarad ponovnog dovodenja u
skladu sa standardom (ISO 1995), u slucaju da su primeéena neka odstupanja od istog.*

Sistem osiguranja kvaliteta treba da obezbedi da svi zahtevi budu shvaceni, dokumentovani i
primenjeni u praksi.

Cilj programa osiguranja kvaliteta opreme 1 aparata jeste da obezbedi poStovanje propisanih
standarda vezanih za bezbednost pacijenta i osoblja i standarda vazanih za rad samih aparata i
tehni¢koh odrZavanja istih tokom radnog veka.

Program za osiguranje kvaliteta treba da sadrzi:

» Specifikaciju opreme koja sadrzi osnovne karakteristike aparata, nacin rada i dozvoljena
odstupanja.

» Testove. Postoje razlicite vrste testova koji omogucavaju proveru da li aparat Ili oprema

odgovaraju specifikacijama.

Rad koji je neophodan da bi se aparat doveo u radon stanje za klini¢ku upotrebu.

Uspostavljanje programa preventivnog odrzavanja

Dodatni testovi koji se rade nakkon poprakve aparata , u sli¢aju kvara.

Dokumentaciju svih relevantnih informacija koje su vezane za aparat I prate¢u opremu

» Obuku osoblja za rad za aparatom

YV VYV

Preporuke medunarodnih institucija mogu se pronaci u dokumentimakoje izdaju:

International Atomic Energy Agency (IAEA), American Association of Physicists in medicine
(AAPM), European Society for Thrapeutic Radiotion Oncology (ESTRO), International
Radiation Units and Measurements (ICRU), Institute of Physics and Engineering in medicine
(IPEM), International Commission (IEC), World Healt Organization (WHO) ...
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1.5.1.Program kontrole kvaliteta CT aparata

Aparati za zraenje u najvecoj meri su kontrolisani preko rac¢unara S§to doprinosi njihovoj
kompleksnosti.

Danas postoji veliki broj instrumenata koji su jednostavni za upotrebu i pomoc¢u kojih veoma
lako 1 brzo mozemo proveriti odredene parametre. Oni najesce sluze za rutinske kontrole
geometrijskih, mehanickih i zra¢nih parametara aparata.

Dnevne provere s rade u manje kontrolisanim uslovima i bez korekcije na atmosferske uslov.
Dnevne provere nejc¢esce rade tehnicari ili dozimetristi dok mese¢na i godiSnja merenje treba da
radi fiziCar koriste¢i jonizacionu komoru i elektrometar.

Postoji veliki broj testova koji se sprovode svakodnevno, mesecno i godisnje. Neki od nji su:
dozimetrijski test, test provere izocentra, provera pomeranja stola, provera SSD indikatora, test
za proveru kolimatora i veliine opti¢kog polja, kontrola centra X zracenja, kontrola ugaonih
indikatora, test stabilnosti gentrija.

Nakon pokretanja tzv. QA procedure, aparat automatski vr$i samoproveru odredenih parametara.
Uloga osobe koja vrsi kontrolu je da postupa po uputstvima (npr. postaviti odredeni

fantom na propisani nacin, postaviti sto u odredenu poziciju...)

Tokom ispitivanja postojanosti ispituju se slede¢i parametri:

. Laseri (unutrasnji, spoljasnji, sagitalni)

. Ta¢nost CT broja

. Debljina slajsa

. Homogenost

. Sum

. Prostorna i kontrstna rezolucija

. Stabilnost stola

. Uniformnost

. Zavisnost kalibracione krive od napona i struje rendgenske cevi

O© 00O ~NO N D WDN B

Kriterijume prihvatljivosti je definisao proizvoda¢ uredaja. Ispitivanje postojanosti CT uredaja
moze da se vr$i pomocu CT fantoma isporucenog uz uredaj ili pomoc¢u fantoma CIRS 062 QA,
dok se zavisnost kalibracione krive od napona i struje rendgenske cevi vr$i pomocu fantoma
CIRS 062M, svi fantomi koji su koris¢eni su prikazani na slici br. 16. Broj testova varira, menja
se od uredaja do uredaja i zavisi od proizvodaca.
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Slika 16. Fantom koji se dobija uz CT uredaj

Prilikom provere pomeranje stola proveravaju se vertikalni i longitudinalni pomeraji.

Provera sluzi za utvrdivanje tacnosti pozicije stola prilikom njegovog vertikalnog i
longitudinalnog pomeranja.

Za proveru se moze koristiti milimetarski papir ili merna traka nalepljena na bilo koji fantom
npr. RTP fantom. Kod izvodenja provere treba poravnati horizontalni pokretni laser sa centrom
na milimetarskom papiru. Sto se pomera vertikalno u koracima po 50 mm. O¢itavaju se vrednosti
u odnosu na centar na milimetarskom papiru i upisuju se u tablicu. [3]

Provera pokretnih lasera

Sastav lasera koji sluzi za pozicioniranje i oznacavanje pacijanta sastoji se od sagitalnog i para
boc¢nih lasera. Kako se CT sto ne moze bo¢no pomerati potrebano je da sagitalni laseri budu
pokretljivi. Oznake na bolesniku su povezane sa anatomijom na CT presecima pa je izuzetno
bitno osigurati i proveravati skladnost sastava pomicnih lasera 1 lasera CT uredaja.

Provere se izvode pomoc¢u fantoma, preporué¢enog od proizvodac¢a. Fantom se postavi u srediste
lasera i preporuka je da fantom na CT stolu bude uvek na istom mestu po duZzini. Tako se
dobijaju inicijalne vrednosti. [3]

a) Kada se fantom postavi na odgovaraju¢e mesto, oCita se visina stola i uporedi se sa
referentnim vrednostima, vrednostima koje su dobijene od proizvodaca 1 zabelezi se
odstupanje ocitane vrednosti u odnosu na inicijalnu i referentnu vrednost.

b) Pomeranjem stola fantom postaviti u centar sastava unutras$njih i spoljasnjih lasera i
zabeleziti pozicije stola. Longitudinalno pomeranje stola treba da bude jednako
udaljenosti izmedu dva sistema lasera, a vertikalni polozaj treba da ostane konstantan.
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c)

d)

Fantom se postavi u srediSte sastava pokretnih lasera, sto se pomera vertikalno do donje,
odnosno gornje granice i posmatraju se levi i desni vertikalni laseri. Pomocu
longitudinalnog pomeranja stola se ocitavaju moguca odstupanja.

Polozaj fantoma se poravna pomocu spoljasnjih lasera CT uredaja. Sto se longitudinalno
pomera tako da fantom bude u ravni definisanoj sa pokretnim laserima. Sagitalni i
horizontalni laseri se takodje postavljaju u ravan sa fantomom. Ocitavaju se koordinate
pokretnih lasera i beleze se moguca odstupanja.

Milimetarski papir se postavlja na sto CT aparata tako da se centar njegovog koorinatnog
sistema poklapa sa centrom sistema pokretnih lasera. Sagitalni laseri se pomeraju za
odgovarajuce vrednosti 1 odreduje se veli¢ina pomeranja na milimetarskom papiru.

Provera unutrasnjih lasera

a)

b)

Fantom se postavlja u srediSte sastava unutra$njih lasera. Sto se pomera longitudinalno 1
utvrduju se eventualna pomeranja boc¢nih lasera i sagitalnog lasera. Pomocu vertikalnog
pomeranja stola se odreduje veli¢ina odstupanja. Nakon toga, fantom se vraca u srediste i
sto se pomera vertikalno do gornje, odnosno donje granice. Pomoc¢u longitudinalnog
pomeranja stola odreduju se moguca odstupanja bocnih lasera i sagitalnog lasera.
Unutrasnji laseri CT uredaja oznacavaju srediSte tomografske povrSine. Provra sluzi za
odredivanje njihove podudarnosti.

Fantom se postavi u srediSte sastava pokretnih lasera, a sto se postavi u poziciju za
skeniranje. Fantom se skenira u spiralnom rezimu rada. Nakon napravljene rekonstrukcije
se odabira presek na kojem su jasno vidljivi slotovi fantoma. Pomocu alata za analizu
podataka odreduje se izocentar, poloZaj izocentra bi trebalo da se poklapa sa slotovima
fantoma vidljivim na CT preseku.

Slika 17.

e g co.vm 4 Snimak preseka
fantoma
prilikom

provere lasera

[3]

» 100

Small

10.000mm/11 8 row
Tilt: 0.0

3.0s 01:49:10
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Parametri ispitivanja, dozvoljene granice odstupanja i periodi proveravanja CT aparata dati su u

tabeli 2. [8]

Granice
Velicina koja se dopustenih Period
ispituje Parametar koji se proverava odstupanja provere
Napon Ponovljivost + 10% Godisnje
rendgenske cevi | Tacnost + 10% Godisnje
Linearnost CT | Voda: CT=0 +4CT Mesecno
broja Vazduh: CT=1000 +10CT Mesecno
Sum +0.2CTili 10 % | Godisnje
Homogenost +2CT Dnevno
s <2mm +50 % Godisnje
Debljinaslajsa | 2 mm <s<8mm +25% Godisnje
s> 8 mm +10 % Godisnje
50% Godisnje
Razlaganje Ip/cm- MTF 10% Godisnje
2% Godisnje
U sredini fantoma Prijemo Godisnje
CT dozni Gore ispitivanje
indeks Dole
Levo
Desno
Pozicioniranje | Odstupanje u uzduznom smeru pri
stola pomeranju lezaja za 30 mm 2 mm Godisnje
Pozicioniranje | Odstupanje uz pomeranje napred za
stola 30 mm | nazad na pocetak 2 mm Godisnje

Tabela 2.
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Fantom koji je kori$¢en prilikom kontrole kvaliteta je CBCT ELECTRON DENSITY & IMAGE
QUALITY PHANTOM model 062MQA

Slika 18. Fantom CBCT ELECTRON DENSITZ & IMAGE QUALITY PHANTOM model 062MQA
[19]

Ovaj fantom je napravljen sa namerom da predstavlja istovremeno uredaj za kalibraciju gustine
elektrona i za procenu kvaliteta snimka CT-a, koji koristi divergentne X- zrake koji formiraju
konus, a integrisani su u uredaj koji se koristi u radioterapiji. Funkcija kalibracije elektrona
poboljsava ishod adaptivne terapije, dok je kvalitet snimka fini balans izmedu optimizacije
kvaliteta slike pri minimalnoj dozi zracenja.

Model fantoma 060MQA, uredaj koji predstavlja kalibrator gustine elektrona i poboljSava
kvalitet slike, sastoji se iz slede¢ih delova: plo¢e debljine 100mm, 100mm debljine CBCT
fantoma za poboljsanje kvaliteta slike, 50mm debljine fantoma za gustinu elektrona, jedinstveno
tanak bolus (virtuelni vodeni fantom) koji iznosi 37,5mm, uniformne plo¢e debljine 12.5mm i
ploce debljine 50mm.

Glavna (telo) ploca, debljine 100 mm, ima u centru rupu, gde dolazi CBCT fantom za
poboljsanje kvaliteta slike. Svaki sloj vodenog dela fantoma se busi, da bi se smestile jonske
komore i dozvolila merenja bez obzira na poziciju fantoma za kvalitet snimka. Debljine delova
su odabrane, kako bi se omogucilo pozicioniranje bilo kog sloja za kvalitet snimka u centralnom
snopu. Takode, delovi razli¢itih debljina gustinu elektrona dislociraju od centralnog snopa.
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Fantom zajedno sa oznakama za poravnavanje lasera omogucava lako i jednostavno
pozicioniranje fantoma na sto akceleratora. Fantom je postavljen na Sine uz pomo¢ masinskih
zlebova. Bafer ploce sluze za smanjenje artefakta. Nivelacija se vrsi podeSavanjem nivoa noge.

[19]
Karakteristike:

v" Mogucénost izvodenja svih CT snimanja na QA testovima za AAPM TG

Koristi jonizacione komore za merenje doze

KalibriSe gustinu elektrona u Multi Slice i Cone Beam CT-u

Omogucuje merenja u centralnoj osi i van nje

Pozicija simulatornog tkiva u CT-u i CBCT-u se nalazi u okviru 17 razli¢itih energetskih
nivoa

Optimizovan je za volumetrijsko snimanje

Brzo pozicioniranje i prilagodavanje konfiguracija

ANEANERNERN

ANERN

CBCT fantom za procenu kvaliteta snimka

Fantom se sastoji iz Cetiri sloja: prostorna rezolucija, debljina slojeva, nizak kontrast i
uniformnost. Pozicioniranje razli¢itih slojeva CBCT fantoma na centralnu osu se radi pomocu
fantoma u 100 mm debelom glavnom delu ili sa fantomom pozicioniranim direktno na pomo¢ni
uredaj. [19]

Sloj prostorne rezolucije

Sloj prostorne rezolucije je dizajniran da proceni prostornu rezoluciju IGRT sistema. Line pair
obrasci od 1 do 16cm su ugradeni u pozadini. Sa ciljem da minimalizuju artefakte, svaki line pair
obrazac je napravljen od materijala sa ve¢im gustinama. Ovi obrasci su trodimenzionalni i
12mm visine duz uzduzne ose CBCT fantoma za procenu kvaliteta snimka. [19]

Sika 19. Sloj fantoma za procenu prostorne rezolucije [19]
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Sloj debljine slajseva i linearnosti CT broja

Ovaj sloj je dizajniran da odredi odnos kontrasta i Suma. Tri ugaona vazduS$na kanala,
rasporedena u jednakostrani¢nom trouglu mogu da se Kkoristei za pristup osetljivosti debljine
slajseva. [19]

4
S

Slika 20. Sloj fantoma za odredivanje kontrasta i Suma [19]

Nisko- kontrastni sloj

Nisko-kontrastni sloj je predviden za procenu sposobnosti sistema da detektuje male razlike u
kontrastu. Sadrzi tri seta nisko- kontrastnih delova sa razlikom linearnih atenuacija od 0,5%, 1%
i 2% u odnosu na materijal. Pre¢nici nisko- kontrastnih delova su izabrani da obezbede odnos
poprecnog preseka i zapremine. Dodatne funkcije su dizajnirane da procene stepen uvecanja
ortogonalne ose, transverzalne slike kao i dodatne funkcije za izraCunavanje tacke rasipanja
funkcije i naknadne kalkulacije modula transfera funkcije. [19]

Slika 21. Sloja fantoma pomocu kojeg se proverava contrast [19]
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Ravnomerni sloj / Uniformni sloj

Uniformni sloj je dizajniran da meri moguénost sistema da proizvede uniformne slike kroz vidno
polje objektiva sa ravnomernim karakteristikama u svim smerovima. [19]

Slika 22. Sloja fantoma za ispitivanje uniformnosti [19]

Fantom za merenje gustine elektrona

Fantom se sastoji od uZljebljenih diskova, nacinjenih od takozvane vodene plastike. Takvi
diskovi dozvoljavaju simulaciju konfiguracija glave i abdomena. Osam razli¢itih umetaka tkiva
mogu biti pozicionirani na 17 razli¢itih lokacija. Fizicki izgled fantoma takode omogucuje
snimanje mimo centralne ose. [19]
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2. METODOLOGIJA

Metodoloski rad je podeljen na dva dela:

1. Promenama parametara snimanja (struje i napona), u odredenom opsegu, pracena je
promena ocitanih CT brojeva, koja se zatim korelirala sa promenljivom, iz ¢ega se moze
izvuci zakljucak koliko se menja kalibraciona kriva CT uredaja sa promenom napona |
koliko bi ona uticala na rezultat planiranja terapije.

2. Definisan je niz testova za CT uredaj instaliran na Institutu za onkologiju Vojvodine,
Klinici za radioterapiju, prema zahtevima u skladu sa Zakonom, kao i u skladu sa
medunarodnim preporukama.

2.1.PROMENA PARAMETARA SNIMANJA RADI ISPITIVANJA ZAVISNOSTI
KALIBRACIONE KRIVE OD NAPONA I STRUJE CEVI

Fantom koji je koriSten za snimanja bio je electron density phantom. Menjani su sledeci
parametri sa konzole CT uredaja:

1. Napon cevi je menjan od 70 kV do 140 kV, dok je struja bila konstantna. Ova snimanja
su ponavljana za sledece vredosti struje cevi: 80 mA, 60 mA, 35 mA i 20 mA.

2. Napon je bio konstantan, a snimanja su vrSena za sedeci opseg struja cevi: 80 mA, 60
mA,35 mA i 20 mA. Zatim je snimanje ponavljano na isti nacin, ali za slede¢e vrednosti
napona: 120 kV, 100 kV, 80 kV i 70 kV.

2.2. KONTROLA KVALITETA CT UREDAJA

Kontrola kvaliteta CT uredaja je izvrSena pomodu sledeéih fantoma:

1. Fantom koji se dobija uz CT uredaj
2. CIRS 062
3. CIRS062 QA

Pomocu fantoma koji se dobija uz CT uredaj testirane su sledece karakteristike:
uniformnost,konstantnost lasera, debljina slajsa, homogenost, kontrast i stabilnost stola.

Pomocu fantoma CIRS 062 testirana je konverziona kriva, a pomocu fantoma 062 QA debljina slajsa,
homogenost,uniformnost, kontrastna i prostorna rezolucija i linearnost CT broja.
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3.REZULTATI MERENJA

3.1.GRAFICKI PRIKAZ ZAVISNOSTI KALIBRACIONE KRIVE OD NAPONA
RENDGENSKE CEVI

3.1.1 Centriran fantom u odnosu na lasere

Testovi, ¢iji su rezultati prikazani tabelarno i grafikom koji prati datu tabelu, sprovedeni su tako
Sto je fantom postavljen na ravnu plocu CT stola, na odgovarajucu obelezenu poziciju, u odnosu

na lasere, a zatim je snimljen najpre topogram pa ceo fantom.

1280 mA REG U=140kV | U=120kV | U=100kV | U=80 kV | U=70 kV
HU HU HU HU HU
Pluéa pri udisaju 0.2 -786 -787 -776 -766 -760
Pluéa pri izdisaju 0.5 -498 -491 -491 -491 -474
Masti 0.96 -56 -66 -76 -80 -82
BR 501/50 0.99 -34 -35 -40 -36 -59
Voda 1 -7 -3 -2 -4 4
Misiéi 1.06 30 23 17 7 -12
Jetra 1.07 45 48 45 51 50
Kost 200 1.16 202 223 253 311 363
Kost 800 1.53 775 844 951 1163 1336
Kost 1250 1.82 1172 1277 1466 1799 2044
Titanijum 4.51 3017 3027 3049 2999 2989

Tabela 4. Prikazani su rezultati snimanja koje je vrseno pri konstantoj struji (=80 mA) i
promenljivom naponu

=80 mA

. =140 kV
2 // —8—U=120 kV
m o}

- U=100 kv

1 == U=80 kV

0 4= [=70 mA U=70 kV
-1000 0 1000 2000 3000 4000

HU

Graficki prikaz tabele 4. (Grafik 1.)
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U=140KV | U=120KV | U=100KV | U=80KV | U=70kV
=60 mA REG HU HU HU HU HU
Pluca pri udisaju | 0.2 782 776 780 772 758
Pluca pri izdisaju | 0.5 ~496 ~492 ~490 488 ~486
Masti 0.96 -60 .65 67 74 83
BR 501/50 0.99 37 -40 42 42 45
Voda 1 6 3 2 3 6
Masiéi 1.06 28 29 24 6 8
Jetra 1.07 45 45 50 49 44
Kost 200 1.16 203 224 252 313 354
Kost 800 153 763 828 951 1148 | 1316
Kost 1250 1.82 1175 1280 1471 1785 | 2034
Titanijum 451 2763 2988 2720 2998 | 3019

Tabela 5. Prikazani su rezultati snimanja koje je vrseno pri konstantnoj struji ( 1=60 mA) i
promenljivom naponu

=60 mA

(4]

IS
0

1S

w
(6]

3 U=140 kv
. Y/ ¥/ B
= R // // U=100 kV
) e |J=80 kV
5 e J=70 kV

(ALY

for)
u

[en]

-1000 0 1000 2000 3000 4000

HU

Graficki prikaz tabele 5. (Grafik 2.)
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U=140kV | U=120KV | U=100KV | U=80KV | U=70kV
=35 mA REG HU HU HU HU HU
Pluca pri udisaju 0.2 784 783 778 | 84| U
Pluca pri izdisaju 05 494 2490 401 |  -493| J
Masti 0.96 63 66 64 75
BR 501/50 0.99 35 35 35 55|/
Voda 1 -4 -1 3 -1 /
Migici 1.06 31 25 28 20
Jetra 1.07 47 44 42 52| |/
Kost 200 116 203 225 257 27|/
Kost 800 153 763 834 955 | 1157 | /
Kost 1250 1.82 1169 1273 1465|1787 | |/
Titanijum 451 2058 3001 2784 | 2876 | I

Tabela 6. Prikazani su rezultati snimanja koje je vrseno pri konstantnoj struji (I=35 mA) |
promenljivom naponu.

=35 mA
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Graficki prikaz tabele 6. (Grafik 3.)
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U=140KV | U=120kV | U=100kV | U=80KV | U=70kV
1=20 mA REG HU HU HU HU HU
Pluéa pri udisaju 0.2 782 774 780 |  -775| |
Pluca pri izdisaju 05 491 492 493|489 |
Masti 0.96 63 63 64 67| |
BR 50/50 0.99 37 38 40 45|
Voda 1 3 1 1 2]
Migici 1.06 31 25 16 5]/
Jetra 1.07 45 48 47 53|  /
Kost 200 1.16 202 224 251 320 |/
Kost 800 153 760 826 958 | 1154| |/
Kost 1250 1.82 1167 1270 1466 | 1799 |
Titanijum 451 3019 2970 2027 | 3054| |/

Tabela 7. Prikazani su rezultati snimanja koje je vrseno pri konstantnoj struji (I=20mA) i

promenljivom naponu
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=35 mA bez REG | U=140KV | U=120kV | U=100kV | U=80KV | U=70kV
kostiju HU HU HU HU HU
Pluca pri udisaju 0.2 -791 -791 -794 -792 /
Pluca pri izdisaju 0.5 -503 -497 -500 -497 /
Masti 0.96 -59 -62 -73 -85 /
BR 501/50 0.99 -34 -37 -40 52 /
Voda 1 -7 -8 -3 -11 /
Misiéi 1.06 45 46 41 50 /
Jetra 1.07 47 50 50 58 /

Tabela 8. Prikazani su rezultati za snimanje koje je izvSeno pri konstantnoj struji I promenljivom
naponu sa fantomom iz kojeg su izvadeni ulosci koji predstavljaju kosti

1 1
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Graficki prikaz tabele 8. (Grafik 5.)
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3.1.2.Fantom pomeren aksijalno u odnosu na lasere
Snimanje je izvrSeno pri konstantoj struji i razli¢itim vrednostima napona, pri ¢emu je fantom
pomeren od centra lasera 10 cm. Fantom je pomeren da bi se ispitala zavisnost HU jedinica od

centriranosti fantoma.

=35 mA U=140kV | U=120kV | U=100kV | U=80kV | U=70kV

Fantom pomeren 10 cm u REG

stranu HU HU HU HU HU
Pluca pri udisaju 0.2 -783 -754 -768 -760 /
Pluca pri izdisaju 0.5 -499 -489 -491 -487 /
Masti 0.96 -58 -52 -62 -71 /
BR 501/50 0.99 -34 -37 -50 -48 /
Voda 1 -2 -2 -4 -2 /
Misici 1.06 17 7 5 -9 /
Jetra 1.07 45 45 47 48 /
Kost 200 1.16 195 210 233 283 /
Kost 800 1.53 773 790 912 1082 /
Kost 1250 1.82 1138 1267 1381 1642 /

Tabela 9. Prikazani su rezultati snimanja koje je izvrseno pri konstantnoj struji (1= 35 mA) i

promenljivom naponu, pri cemu je Fantom pomeren u stranu 10 cm.

Fantom pomeren u stranu ( 10 cm) I=35 mA
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Graficki prikaz tabele 9. (Grafik 6.)
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Unutrasnji krug Spoljasnji krug A
1=35 mA A spoljasnji | unutrasnji
krug krug
U=140kV | REG | Centrirano | Pomereno | Centrirano | Pomereno | fantoma fantoma
Pluca pri
udisaju 0.2 -784 -783 -783 =777 -6 -1
Masti 0.96 -63 -58 -58 -61 3 -5
BR50/50 | 0.99 -35 -34 -38 -41 3 -1
Misiéi 1.06 31 17 50 46 4 4
Jetra 1.07 47 45 50 50 0 2
Kost 200 | 1.16 203 195 202 193 9 8
Kost 800 | 1.53 763 773 776 784 -8 -10

Tabela 10. Paralelno su prikazani rezultati spoljasnjeg i unutrasnjeg kruga centriranog i
necentriranog fantoma.
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Graficki prikaz tabele 10. (Grafik 7.)
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3.2.GRAFICKI PRIKAZ ZAVISNOSTI KALIBRACIONE KRIVE OD STRUJE CEVI

I=80 mA | I=60 mA | 1=35 mA | I=20 mA
U= 140 kV REG HU HU HU HU

Pluca pri udisaju 0.2 -782 -782 -784 -782
Pluca pri izdisaju 0.5 -498 -496 -494 -491
Masti 0.96 -60 -60 -63 -63
BR 501/50 0.99 -34 -37 -35 -37
Voda 1 -7 -6 -4 3
Misici 1.06 30 28 31 31
Jetra 1.07 45 45 47 45
Kost 200 1.16 203 203 203 202
Kost 800 1.53 759 763 763 760
Kost 1250 1.82 1172 1175 1169 1167
Titanijum 4.51 3017 2763 2958 3019

Tabela 11. Prikazani su rezultati dobijeni snimanjem pri konstantnom naponu (U=140 kV) i

promenljivoj struji.
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Graficki prikaz tabele 11. (Grafik 8.)
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U=120 kV REG I=80 mA | 1I=60 mA | I=35 mA | I=20 mA
HU HU HU HU

Pluca pri udisaju 0.2 -781 -776 -783 -774
Pluca pri izdisaju 0.5 -491 -492 -490 -492
Masti 0.96 -66 -65 -66 -63
BR 501/50 0.99 -35 -40 -35 -38
VVoda 1 -3 -3 -1 -1
Misici 1.06 23 29 25 25
Jetra 1.07 48 45 44 48
Kost 200 1.16 224 224 225 224
Kost 800 1.53 831 828 834 826
Kost 1250 1.82 1277 1280 1273 1270
Titanijum 451 3027 2988 3001 2970

Tabela 12. Prikazani su rezultati dobijeni snimanjem pri konstantnom naponu (U=120 kV) i

promenljivoj struji
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I=80 mA | I=60 mA | I=35 mA | I=20 mA
U=100 kV REG HuU HuU HuU Hu

Pluca pri udisaju 0.2 -776 -780 -778 -780
Pluca pri izdisaju 0.5 -491 -490 -491 -493
Masti 0.96 -76 -67 -64 -64
BR 501/50 0.99 -40 -42 -35 -40
Voda 1 -2 -2 3 1
Misiéi 1.06 17 24 28 16
Jetra 1.07 45 50 42 47
Kost 200 1.16 253 252 257 251
Kost 800 1.53 951 951 955 958
Kost 1250 1.82 1466 1471 1465 1466
Titanijum 451 3049 2720 2784 2927

Tabela 13. Prikazani su rezultati dobijeni snimanjem pri konstantnom naponu (U=100 kV) i
promenljivoj struji.
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Graficki prikaz tabele 13. (Grafik 10.)
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U=80 kV REG =80 mA | I=60 mA | I=35 mA | 1I=20 mA
HU HU HU HU

Pluca pri udisaju 0.2 -766 -772 -784 -775
Pluca pri izdisaju 0.5 -491 -438 -493 -489
Masti 0.96 -80 -74 -75 -67
BR 501/50 0.99 -36 -3 -55 -45
Voda 1 -4 -3 -1 -2
Misici 1.06 7 6 -2 15
Jetra 1.07 51 49 52 53
Kost 200 1.16 311 313 327 320
Kost 800 1.53 1163 1148 1157 1154
Kost 1250 1.82 1799 1785 1787 1799
Titanijum 451 2999 2998 2876 3054

Tabela 14. Prikazani su rezultati dobijeni snimanjem pri konstantnom naponu (U=80 kV) i

promenljivoj struji.
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I=70 mA | I=60 mA
U=70 kV REG HU HU
Pluca pri udisaju 0.2 -760 -758
Pluca pri izdisaju 0.5 -474 -486
Masti 0.96 -82 -83
BR 501/50 0.99 -59 -45
Voda 1 -4 -6
Misici 1.06 -12 -8
Jetra 1.07 50 44
Kost 200 1.16 363 354
Kost 800 1.53 1336 1316
Kost 1250 1.82 2044 2034
Titanijum 4,51 2989 3019

Tabela 15. Prikazani su rezultati dobijeni snimanjem pri konstantnom naponu (U=70 kV) i

promenljivoj struji.
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3.3. KONTROLA KVALITETA
Prilikom kontrole kvaliteta uradeni su sledeci testovi:

¢+ Uniformnost CT broja

% Tacnost CT broja

¢+ Prostorna rezolucija

* Homogenost

< Sum slike

% Provera lasera

% Debljina slajsa

++ Stabilnost pacijentnog stola
++ Kontrastna rezolucija

Rezultati su prikazani fotografijama. Svi testovi su uradeni sa fantomom 062MQA koji je
prikazan na slici ispod i fantomom koji se dobija uz CT uredaj, a prikazani su na slici 22 i 23.

Slika 23. Fantom CIRS 062MQA Slika 24. Fantom uz CT uredaj
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3.3.1.Uniformnost

Uniformnost CT broja se odreduje pomoc¢u materijala ¢iji je CT broj priblizan CT broju vode.
Slika zadovoljava kontrolu kvaliteta ako se vrednosti CT broja srednjeg i perifernog dela
fantoma medusobno ne razlikuju vise od +4 HU jedinice. [4] Ovaj test radi se jednom mesec¢no.
Slika koja zadovoljava gore naveden uslov snimljena je pod parametrima U= 120 kV, 1=380 mA.

cirs, m - . .
120kV-390 IOV Klinika za Radioterapiju

*01-Jan-1939, M, 76Y SOMATOM Definition AS

CT 2013B
16-Jul-2015 H-SP-CR

12:49:36.01
2 IMA7
SPI1 2

SP -225.5

tkV 120
eff.mAs 390
T10.5
GT 0.0

SL 5.0/16x1.2/p0.6
237 -3/0 w 300
B30f S3C0 1h M -1000¢ “a0

Failed to confirm storage of Images on FQCAL_SCP

Slika 25. Prikaz uniformnosti pri naponu od 120 kV i struji od 390 mA
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3.3.2.Tac¢nost CT broja

Pri kontroli kvaliteta slike CT uredaja se proverava odstupanje CT brojeva od referentnih
vrednosti. Evropska komisija je predlagala dozvoljeno odstupanje od £20 HU jedinica ili 5 %
referentne vrednosti, dok americki ACR (American College of Radiology) u svom program
akreditacije CT uredaja propisuje dozvoljena odstupanja od +7 HU jedinica za vodu i izmedu
+10 HU i1 £15 HU za ostale materijale. Slika koja je zadovoljila kriterijume snimljena je pod
naponom od 120 kV.

7
Min/Max: -1024 /-984
7 Mean/SD: -998.9 /10.8

6
QG Min/Max: -101 /-86 Min/Max: 928 /978
6 Mean/SD: -93.8 /2.7 Mean/SD: 943.7 /7.

e

@ Min/Max: -45 /-28 in/Max: 243 /365
5 Mean/SD: -36.3 /2.7 Mean/SD: 354.2 10.

10cm

Min/Max: 116 /134
Mean/SD: 123.9/2.8

Slika 26. Provera tacnosti CT brojeva
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3.3.3. Prostorna rezolucija
Prostorna rezolucija je moguénost CT uredaja da razlikuje dva veoma mala objekta koji se nalaze

blizu jedan drugog. Provere prostorne rezolucije se sprovode vizuelnim o¢itavanjem broja
vidljivih linija. [4] Slika koja je dala najbollje rezultate snimljena je pri naponu od 120 kV i

struji od 380 mA.

\V

KV-380 mA
*01-Jan-1939,
16-Jul-2015
12:39:58.52

2 IMA 20
SPI 2
SP-207.0

kv 120
eff.mAs 51
ref.mAs 140

Tl

0.5

GT0.0

M, 76Y

SL 5.0/16x1.2/p1.2
246 9/0
B31f S3C0 A1h

Network Timeout Try again or contact local service

v NilNiKd Za Kadioterapiju
SOMATOM Definition LE\JS ,

Slika 27. Ispitivanje prostorne rezolucije

cT

20138

H-SP-CR

Prostorna rezolucija je ispitivana i fantomom koji se dobija uz CT uredaj, a rezultati su prikazani

tabelarno.
Low High Ref. . Low High Ref. .
L Spec Spec Value L R Spec Spec Value L
| stice1| 339 3.02] 370  3.39lp/em|| 580 517 631  5.80lp/cm|
| stice2 || 342 302] 370 341flprem|| 581 517 631  5.83|lp/cm|
| slice3 || 339 302] 370  3.39lp/em| 580 517 631  5.80|lp/cm|

Tabela 16. Rezultati ispitivanja kontrasta
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3.3.4.Homogenost

Homogenost se odreduje proizvoljnim biranjem regije ¢iji dijametar mora biti 1,5 cm i
standardna devijacija se ne sme razlikovati za vise od +2 CT. [4] Slika koja je zadovoljila sve
uslove snimljena je pod naponom od 120 kV i strujom od 390 mA.

Patient Applications Edit Inset View Setup Image Options System Help

cirs, m IOV Klinika za Radioterapiju
120kV-390 SOMATOM Definition AS i £
*01-Jan-1939, M, 76Y 7

CT 2013B
16-Jul-2015 H-SP-CR

12:49:35.82
2IMA G
SP1 2
SP-2205

1 Min/Max: -7 /11
1 Mean/SD: 2.6 /2.6

4 Min/Max: -7 /11 :
4 Mean/SD: 2.8 /2.6 5 Min/Max: -16 /5

B O

2 Min/Max: -15 /1
2 Mean/SD: -7.2/2.8

kv 120

eff. mAs 390

TI05

GT0.0

SL 5.0/16x1.2/p0.6
237 -3/0

B30f S3CO 1h

e —————————SSSESEEE
Failed to confirm storage of Images on FOCAL_SCP

Slika 28. Prikaz homogenosti pri naponu od 120 kV i struji od 390 mA
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Homogenost je ispitivana i fantomom koji se dobija uz CT uredaj, a rezultati koji su dobijeni su
prikazani tabelarno.

Radius of ROIs

Value||Unit
Radius of central ROl 1000/ mm
Radius of peripheral ROI||10_00{[ mm

Water Value Results
Water Value Results for System A

Value|lLow Spec||High Spec||Ref. Value||Unit
Slice1 || 0.09 -4.00 3.08 -0.92|| HU
Slice2 || -0.17 -4.00 292 -1.08|f HU
Sliced || -0.24 -4.00 3.68 -0.32|| HU
| Center | iff3 | it | Diff3 | Dift12 |
Low [High |[Ref ‘ Low [High [Ref : Low [High |Ref ‘ Low ||High |Ref . Low |High |Ref |, .
il Spec [|Spec  ||Value P Spec |\Spec  (Value bl Spec (Spec  ||Value P Spec (Spec ||Value e Spec |Spec (Value b

EEEE I E I E I EERED
HEEE N EEIEEEE I EE I EEERED
[stced 024 400] 368 a32[W[ ona] 3 268] oesHul g7 a0 2] oao]Hu o] A6 ats] oas[Hu o] a7 25 osHU

Tabela 17. Rezultati ispitivanja homogenosti fantomom koji se dobija uz CT uredaj
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3.3.5.Sum slike

Sum je direktno povezan sa primljenom dozom. Poveéanje doze rezultira smanjenjem $uma.
Sum slike se opisuje standardnom devijacijom CT brojeva. Sum se proverava tako §to se odabere
regija dijametra 40% od dijametra fantoma. Dijametar fantoma koji je koriS¢en prilikom QA je
17,5 cm. Standardna devijacija odabranih regija se ne sme razlikovati za vise od 10 %. [5] Slika
koja odgovara gore postavljenim uslovima takode je snimljena pri naponu od 120 kV i struji od
390 mA sa fantomom CIRS 062 QA.

Testovi za ispitivanje Suma koji su uradeni sa fantomom koji se dobija uz CT uredaj su prikazani
tabelarno.

MATOM Definition AS [ 4
CT 20138 ek Appleaions EOR WRet Miew Sewp Image Qptions  System Help

sy A IOV Kink 28 Raditer

1200V-390
*t-Jan 1939, N, 78Y
18-0u- 2018
12438 0N

2WAT

M2

SP-225%

Min/Max: -16 /11
1 Mean/SD: -2.7 /3.7

| kv 120
| eff.mAs 380
| 237 310 Ti 05

by GT0.0
B30f S3C0 1h |'SL 5.0/16x1.2/p0.6

237 -30
B30f S3CO 1h

3 IOVKh;un Radioterapijy
1204390 oo ¢
[ 01-Jan-1030, M, 76 SMATON Desp s

| 16-uk-2018

B aall Name Value|Unit
i Radius of ROIs||  40|mm

Lesult

Results for System A
Value||Low Spec||High Spec|[Ref. Value||Unit

slicet [ 351 322] 389  354[HU
sice2[ 353 328] 394 364[HU
. siices[ 353 322[ 385  350[HU

Slika 29. Ispitivanje Suma Tabela 18. Ispitivanje suma
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3.3.6.Kontrast slike
Kontrast slike zavisi od napona rendgenske cevi. Smanjenje napona cevi mozZe smanjiti dozu,a

pri tome povecati kontrast. Provera kontrasta slike se radi jednom godis$nje. LoSa slika moze biti
posledica male struje cevi. [4] Slika koja je zadovoljila uslove je snimljena na naponu od 120

KV i struji od 390 mA.

cirs, m IOV Klinika za Radioterapiju
120kV-390 SOMATOM Definition AS

*01-Jan-1939, M, 76Y CT 20138
H-SP-CR

16-Jul-2015
12:49:37.32
2IMA 13
SPI 2

SP -255.5

kV 120

eff.mAs 390

TIOS

GT 0.0

SL 5.0/16x1.2/p0.6
237 -3/0

| B30f S3CO 1h

Failed to confirm Storage of Images on FOCAL SCP

Slika 30. Ispitivanje kontasta
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3.3.7.Stabilnost pacijentnog stola

Funkcija CT simulatora procenjuje se pokretljivos¢u pacijentnog stola. Prilikom provere
pomeranje stola proveravaju se vertikalni i longitudinalni pomeraji.

Provera sluzi za utvrdivanje tacnosti pozicije stola prilikom njegovog vertikalnog i
longitudinalnog pomeranja. [4]

Stabilnost se proverava pomocu fantoma koji se dobija uz CT uredaj. Rezultati su prikazani
tabelarno.

| | continuous Move | stepwise Move |
| ||"u"alue ||an Spec”High Spec||l-_.lnit||‘hfalue ||Ln:-w Spec”High Spec||l_]nit|
| Position1 |[-300.00) -301.00| -299.00| mm|[-300.00| -301.00|[ -299.00|[mm|

| Position2 || 0.00|  -1.00] 1.00||mm|| 0.00f[  -1.00] 1.00|[ mm|
| Position3 || 300.00|| 299.00/  301.00||mm|| 300.00|[ 299.00|  301.00(mm|
| Position4 || 0.00]  -1.00] 1.00|[mm|[ 0.00]]  -1.00] 1.00[ mm|

Tabela 19. Provera stabilnosti stola

3.3.8.Konstantnost lasera

Jos jedna bitna funkcija CT simulatora odreduje se centriranjem fantoma u odnosu na lasere.
Konstantnost se proverava za sva tri lasera, sagitalni,koronalni i aksijalni. Ovaj test se radi pomocu
fantoma koji se dobija uz CT uredaj. [4] Rezultati koji su dobijeni prilikom testiranja prikazani su
tabelarno.

Result

Value||lLow Spec||High Spec||Unit
|[Result|| 0 00| -2_00|| 2 00|[ mm)|

Result

| | sagittal Light Marker | coronal Light Marker |
| ||"u"alue||Lc-w Spec”High Spec”Unit”\falue”Lc-w Spec”High Spec||Unit|
| Result || 0.00/  -200| 2.00/|mm|[ 1.00  -200| 2.00|[mm|

Tabela 20. Provera konstantnosti lasera
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4.DISKUSIJA

Parametri, vezani za napon rehdgenske cevi, koji su kois¢enji prilikom snimanja su U=140 kV,
U=120 kV, U=100 kV, U=80 kV i U=70 kV, a vrednosti struje cevi su 1I=20 mA, 1=35 mA, 1=60
mA i =80 mA. Fantom je skeniran tako $to je napon cevi odrzavan konstantnim, dok se struja
menjala. Takode su prikazani i rezultati snimanja fantoma pri konstantnoj struji i promeni
napona, | na kraju rezultati centriranosti fantoma u odnosu na gentri CT-a pri konstantnoj struji
od 1=35 mA, dok se napon cevi menja.

Iz priloZenih rezultata se vidi da je najveca zavisnost kalibracione krive sa promenom napona
rendgenske cevi. Samnjenjem napona na svakoj ispitivanoj vrednosti struje, razlike u HU
jedinicama jedino su uocljive kod materijala velike gustine. Razlika u HU jedinicama kod istih
materijala (kosti razli¢itih gustina) pri razli¢itom naponu krece se od 10 do 30%. Snimanja su
vr$ena 1 sa uloSkom Titanijuma. Njegova vrednost ostaje priblizno ista nezavisno od promene
pomenutih parametara, i krece se od 2800 do 3060 HU.

Snimanja koja su vrSena sa fantomom pomerenim u stranu 10 cm u odnosu na gentri CT-a, pri
¢emu je struja cevi iznosila 35 mA, a napon 140 kV, pokazala su da je razlika u HU jedinicama
kod svih materijala zanemarljiva i procentualno se krec¢e od 0,5 do 2 %.

Potpunu linearnu zavisnost kalibracione krive od napona rendgenske cevi su pokazali rezultati
snimanja fantoma bez ulazaka koji predstavljaju kosti.

Zavisnost kalibracione krive od struje cevi, pri konstantnom naponu, je minimalna, zanemarljiva.
Ni kod materijala velike gustine se ne primecuje gotovo nikakva razlika u HU jedinicama pri
razli¢itim strujama.

Na osnovu ovih rezultata moZze se zakljuciti da na planiranje zracenja pacijenta jedino utice
promena napona rendgenske cevi i da ga iz tih razloga treba odrzavati konstantnim.

Na Institutu za onkologiju 1 radiologiju u Sremskoj Kamenici, na kome su 1 vrSena ova snimanja,
prilikom zra¢ne terapije koristi se napon od 140 kV.

Svi testovi koji su radeni za kontrolu kvaliteta pokazali su najbolje rezultate na naponu od 120
kV i struji od 390 mA. Pri tim vrednostima zadatih parametara sva odstupanja su u granicama
koje su date od strane proizvodaca.
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