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SISSEJUHATUS

Kéesolevas t60s uuritakse valiskiiritusravis (VKR) patsiendi positsioneerimiseks kasutatavat
koonuskimp-kompuutertomograafi (edaspidi tomograafi ehk KKKT-siisteemi). Valiskiiritus-
ravi on ioniseerivat kiirgust kasutav ravimeetod, mille korral suure energiaga rontgenkiirtega
mojutatakse patsiendi sees paiknevat kasvajat. Patsiendis neeldunud doos kahjustab koikide
rakkude DNA-d. Siiski on timbritsevaid terveid kudesid sddstes voimalik kasvajarakke hévi-
tada, kuna kasvajarakkudel on tervetest rakkudest puudulikumad kahjustuste parandamise
mehhanismid. VKR-is tekitatakse rontgenkiirgus enamasti lineaarkiirendiga, mis vdoimaldab

kiirguse tdpset edastamist patsiendile erinevatest suundadest.

Toos wuuritakse lineaarkiirendi kiilge paigaldatud KKKT-siisteemi tépsust patsiendi
positsioneerimisel ning selle erinevate seadistuste moju patsiendidoosile. Mdotmisel
kasutatakse konventsionaalses kompuutertomograafias (KT) kasutatavaid standardfantoome
ja antropomorfset fantoomi ning erinevaid dosimeetrilisi mdotesiisteeme, mis koosnevad

ioonkambrist ja elektromeetrist.

To6 eesmérk on uurida vdimalust vdhendada kiiritusravis patsiendi positsioneerimiseks

kasutatava koonuskimp-kompuutertomograafi doosi sdilitades positsioneerimistdpsuse.



1. KIRJANDUSE ULEVAADE

1.1. Kiiritusravi ja lineaarkiirendid

Kiiritusravi (KR) on onkoloogilise kirurgia kdrval peamine lokaalne kasvajavastane
ravimeetod. Viliskiiritusravis kasutatakse kasvajarakkude mojutamiseks peamiselt lineaarkii-

rendiga tekitatud ioniseerivat kiirgust — rontgenfootoneid (4-25 MV) ja elektrone (4-25 MeV).

Kéesolevas to0s kasutatakse valdkonnas levinud noteeringut, kus iihik MV téhistab footoneid
ja MeV elektrone. Lisaks kasutatakse soOnastust ,,MV-kiirgus®, mis tdhistab antud t60s
kiirgust, kus footoni voi elektroni energia on suurusjirgus 1 - 25MeV (megavoltaaz energia).
Vastandina eelmisele tdhistab ,.kV-kiirgus® antud t60s kiirgust, kus footoni energia on

suurusjirgus 30 - 300keV (kilovoltaaz energia).

VKR viiakse peamiselt 1dbi raviseadmega, mis koosneb patsiendi ravilauast ja selle timber
poorlevast kandurist, mis kannab lineaarkiirendit, vt joonis 1. Kuna kiesolev t66 keskendub
patsiendi positsioneerimisele, ei kirjeldata siin tdpsemalt lineaarkiirendi kiirendavat osa ja
selle tugi- ja alamsiisteemide ehitust. Enamlevinud on siisteemid, kus kiirendi kandur saab
teha iihe tdispoorde iimber oma horisontaalse pdorlemistelje ja kanduri kiiljes asub
mitmeleheline kollimaator. Lisaks kandurile saab {imber oma telje podrata kiirgusvilja
kujundavat kollimaatorit ning ravilauda, vdimaldades kiirguse edastamist patsiendile soovitud
suunast. Nimetatud kolm poorlemistelge 1dbivad ruumis ideaalsel juhul {ihist ruumipunkti,
mida nimetatakse isotsentriks. Reaalsetes tingimustes eksisteerib motteline minimaalne sféér,
mida koik poodrlemisteljed labivad. Kliinilistes tingimustes on Euroopa Liidus sellise sfairi

maksimaalne lubatud raadius 2 mm [1].

1.2. Tapsuse vajalikkus

Suure mehhaanilise ja dosimeetrilise tdpsusega kiirendi voimaldab tépset kiirguse edastamist
soovitud piirkonda eeldusel, et patsiendi asend on dige, st vastab raviplaneerimissiisteemis
kavandatule. Suur tdpsus on vajalik seetdttu, et raviks kasutatavad pdevased iihekordsed
neeldumisdoosid kasvajale on viga suured, suurusjirgus 2 Gy ja kogu ravitsiikli summaarne
kogudoos soltuvalt kliinilisest pildist enamasti 30 — 80 Gy. Vales piirkonnas neelduv doos
(isegi murdosa kogudoosist) voib tekitada tdiendavaid tiisistusi tervetele kudedele ning
kasvaja sihtmahus tekkiv aladoos ohustab ravieesmirgi saavutamist, mis enamikul juhtudest

on kuratiivne ehk tervistav.



Joonis 1. Lineaarkiirendi Elekta Synergy Tartu Ulikooli Kliinikumi kiiritusravi osakonnas. Raviseadme nihta-

vad osad: 1 — kandur, 2 — MV-kiirguse kollimaator, 3 — MV-kiirguse pildiretseptor suletud asendis, 4 — vilja-
tommatav kV-kiirguse allikas koos filtriga 5 — kV kiirguse pildiretseptor suletud asendis, 6 — patsiendi ravilaud,

7 — ravilauaga seotud pdorlev platvorm, 8 — raviseadme parameetreid kuvav ekraan.

1.3. Dosimeetrilised suurused ja ioniseeriva kiirguse bioloogiline méju

Ioniseeriv kiirgus tekitab rakkude DNA molekuli otsest voi kaudset ionisatsiooni, mille
tulemusena DNA molekul voib kahjustuda. Kiirgusliigid, mis kasutavad laetud osakesi nagu
prootonid, alfa-osakesed, beeta-osakesed ja positronid, tekitavad otsest ionisatsiooni,
interakteerudes DNA molekuli moodustavate aatomitega. Kiirgusliigid, mis kasutavad ilma
laenguta osakesi nagu neutronid, gammakiirgus ja rontgenkiirgus, tekitavad ionisatsiooni
kaudselt. Kaudse ionisatsiooni korral tekivad eelkdige vee molekuli ionisatsioonil vabad
radikaalid, mis on véga reaktsioonivoimelised. Paardumata elektroni tottu véliskihil voivad
vabad radikaalid kergesti kahjustada DNA koostises olevat aatomit, mille tagajirjel voib selle
normaalne funktsionaalsus kaduda, kui DNA kahjustust edukalt ei parandata. Selline
bioloogiline efekt esineb koigis ioniseerivat kiirgust kasutavates diagnostilistes ja

terapeutilistes meditsiiniseadmetes. Diagnostilises radioloogias ldhtutakse stohhastiliselt



tekkiva tervisehdire tekkimise tdendosusest, samas on kiiritusravis ldhtepunktiks koes

deterministlikult tekkiva kahjustuse dgedus.

1.4. Piltjuhitud Kiiritusravi

Piltjuhitud kiiritusravi on tdnapéeval laialt levinud [2]. Piltjuhitud kiiritusravi tdhendab, et
patsient positsioneeritakse mone kuvamismodaliteedi abil hangitud pildi jargi. Piltjuhitud kii-

ritusravis kasutatavad patsiendi positsioneerimise ja kasvaja lokaliseerimise meetoditeks on:

o Ortogonaalsed portaalpildid kasutades MV-kiirgust (kiirgus kiirendi MV-kiirguse

kollimaatorist)

o Ortogonaalsed portaalpildid kasutades kV-kiirgust (kiirgus ldhtub kanduri kiiljes

olevast spetsiaalsest rontgenallikast)
o Ortogonaalsed portaalpildid kasutades MV- ja kV-kiirgust kombineeritult

o Ortogonaalsed voi selle ldhedased rontgeniilesvotted, mis saadakse ruumis fikseeritud

rontgenallikaid ja pildiretseptoreid kasutades
o Ultraheli

o Roobastel kompuutertomograaf (konventsionaalse ,kitsa®“ kimbuga), mis liigub

kiirendi laua suhtes

o KKKT-siisteem on rontgenkiirgust kasutav kuvamissiisteem, mis kasutab uuritavast
objektist kujutise saamiseks laia kiirtekimpu ja tdisdigitaalset tasapinnalist

paneeldetektorit

Tavapdrases kompuutertomograafias poorlevad rontgenallikas ja pildiretseptor iimber
poorlemistelje pidevalt. KKKT korral teostatakse pildiinfo hankimine (pildihdive) osalise voi
tdispoordega timber objekti, saades rontgeniilesvotteid erinevatest suundadest, vt joonis 2.
Saadud iilesvotetest rekonstrueeritakse objektist ristldikekujutised, mida saab kuvada,
toodelda ja edastada. Pildi rekonstrueerimisel kasutatakse Feldkampi-Davise-Kressi algoritmi
[3] vOi selle edasiarendusi. Lisaks kiiritusravile on KKKT leidnud rakendust

menetlusradioloogias, ortodontias ja hambaravis [4], [5].



Joonis 2.  Konventsionaalne KT (vasakul) ja KKKT (paremal) [6].

Kiiritusravis kasutatavad KKKT kuvasiisteemid vdivad kasutada kiirendi MV-energiaga
rontgenkiirgust voi tdiendavat kV-energiaga rontgenallikat, mis on kinnitatud kiirendi
kandurile nii, et rontgenkiir on ortogonaalne ravikiire ja podrlemisteljega. Viimasel juhul on
vajalik KKKT-siisteemi kalibreerimine, mille kéigus viiakse KKKT-siisteemi isotsenter
vastavusse kiirendi kiirgusliku isotsentriga tarkvaralise teisendustabeli alusel. Tulemusena on
voimalik KKKT-skaneeringu abil patsiendi raviplaani isotsentri ja lineaarkiirendi isotsentri
kokkuviimine ehk patsiendi positsioneerimine. Lisaks vdimalikele nihetele vdimaldab
siisteem patsiendi geomeetria pohjal hinnata ka pdordeid. KKKT uuringu tegemine enne

raviseansi algust annab voimaluse patsiendi asukohta ja asendit reaalajas korrigeerida.

XVI (X-ray volume imaging) on Elekta AB poolt toodetava KKKT-tiiiipi seade. XVI on
kinnitatud kiiritusravi lineaarkiirendi kandurile ja selle rontgentorust viljuv referentskiir on
risti terapeutilise kiirguse keskkiirega. Nimetatud kiired ristuvad seadme isotsentris, vt joonis
5. Tomograafi peamisteks osadeks on korgepingegeneraator, rontgentoru ja tédisdigitaalne
pildiretseptor. Rontgentoru piikpinge on reguleeritav vahemikus 70-150 kV. Amorfse réini
baasil toimiva pildiretseptori mddtmed on 41x41 cm” ning pildimaatriksi suurus 1024x1024
pikslit. Raviseade ja  KKKT-slisteem kasutavad iihtset raviruumiga seotud

koordinaatsiisteemi, vt joonis 3.



Joonis 3. Lineaarkiirendi Elekta Synergy ja KKKT-siisteemi X VI {ihine koordinaatsiisteem ja vabadusastmed
patsiendi positsioneerimisel [7]. Tahed ,,T“ ja ,,R“ tdhistavad translatsioone ja rotatsioone pikki vdi iimber

margitud telje.

Pildiretseptori kaugus allikast ja t66asend y suunal on muutumatu, kolmandas suunas saab
pildiretseptorit liigutada kolme t66asendi vahel: S (véike), M (keskmine) ja L (suur), mis
tédhistavad koonus-silindrilise vaatevilja, vt joonis 4, diameetrit. Vaatevilja ligikaudne ulatus

y suunas on soltuvalt kasutatavast kollimaatorist 2, 10 v4i 20 cm.

raviseadme y-telg

Joonis 4. Tomograafi vaatevilja ruumiline kuju, kus d on vaatevilja 1abimoat.

Pildiretseptori keskpunkt paikneb rontgentoru referentskiirel ainult vdikese vaatevélja S kor-
ral. Asendites M ja L on pildiretseptor referentskiire suhtes nihutatud vastavalt 115 mm ja 190

mm. Vaatevélja labimdddud asendites S, M ja L on vastavalt 274, 417 ja 507 mm (joonis 5).
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Joonis 5. Koonuskimp-kompuutertomograafi keskmise vaatevilja suurusega asendis. 1 — kV-rontgenkiirguse
referentskiir (pildiretseptori tasandiga risti), 2 — kV-rontgenkiirguse fookus, 3 — projitseeritud rontgenkiirguse

vili, 4 — pildiretseptor [7].

Rontgenallikat saab kasutada ilma lisafiltrita (tootja tdhis FO) voi koos allika ette lisatava
ristlipsfiltriga (tootja tdhis F1), vt joonis 1. Ristlipsfilter iihtlustab kiirguse intensiivsust
(voogu) pildiretseptoril ja vihendab patsiendi nahadoosi. Skaneeringu kdigus saadud ruumilist
pildiinfot on vdimalik tomograafi tarkvara abil automaatselt {ihitada olemasoleva
raviplaneerimise KT infoga ning leida nendevaheline nihke- ja poddrdevektor. Leitud
translatsioonidele vastav korrektsioon on voimalik edastada digitaalselt juhitavale kiirendi
ravilauale, mis seejdrel liigub soovitud suundades. Skaneeringu teostamine ja pildi
rekonstrueerimine jargivad vastavaid seadistusi sisaldavaid protokolle, mille parameetreid on
voimalik muuta. Kéesolev t60 keskendub skaneerimisprotokollide erinevustele, kuigi ka
rekonstrueerimisprotokollidega on voimalik pilti oluliselt mdjutada. T60s kasutatavate

protokollide andmed on toodud tulemuste juures peatiikis 3.1 (tabel 2) ja lisas 3.
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Joonis 6. KKKT-siisteem tooasendis. Paremal asub tomograafi rontgenallikas tddasendis ja vasakul pildi-

retseptor asendis S. Ravilaual asub positsioneerimise tipsuse uurimiseks kasutatud fantoom .

1.5. Koonuskimp-kompuutertomograafia doos rindkere Kiiritusravis

Kéesolevas t60s ei hinnata neeldumisdoosi patsiendi kudedes, vaid eeldatakse, et viahendades
skaneeringu  Ohukermat vidheneb samasuguse konfiguratsiooniga kiirgusviljas ka

neeldumisdoos patsiendi kudedes.

Rindkere piirkonnas teostatakse kiiritusravi erinevate diagnooside korral. Pohilisteks on
meeste puhul kopsukasvajad [8] ja naiste puhul rinna kasvajad [9]. Rinnakasvajate korral on
kopsude ja eriti kontralateraalse kopsu kiirguskoormus minimaalne, kasvades maérkimis-
védrselt ainult mediastinaalsete liimfisdlmede haaratuse korral. Kopsukasvajate korral nagu ka
teiste paikmete ravil, on kiirgusvéljaga osaliselt haaratud ka timbritsevad terved koed.
Hingamisest pohjustatud litkumine nduab 3D-konformse kiiritusravi korral suhteliselt suuri
veeriseid, et kasvaja piisiks kiirgusviljas soltumata hingamisfaasist. Suurerakuliste kopsu-
kasvajate kiiritusravi peamisteks tiisistuseks on kiirguspneumoniit ja kiirgusjirgne kopsu-
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fibroos, kuid konsensust parima indikaatori osas, mis ennustaks kiirguspneumoniidi teket
soltuvalt kopsude doosist, ei ole [10]. On tdendeid, et just madalat doosi saava kopsukoe

mahuprotsent V5 (st ruumala, mis saab vdhemalt 5 Gy) voib olla oluline indikaator [11].

KKKTs patsiendi positsioneerimiseks kasutatav summaarne neeldumisdoos ravitsiikli véltel
on terapeutilise kiiritusravi doosiga vorreldes absoluutvéértuselt suhteliselt madal [12], jdddes
antropomorfse fantoomi skaneerimisel suurusjirku 5-25 mGy tsentris skaneeringu kohta [13].
Monte Carlo simulatsioonil on kopsude integraalseks neeldumisdoosiks saadud iile 60 mGy
[14]. Arvestades kopsukiirituse ravitsiikliks 30 fraktsiooni (kogudoos sihtmahule 60 Gy), vdib
tomograafi igapdevasel kasutamisel KKKT tekitatud neeldumisdoos kopsu piirkonnas ulatuda
1,8 greini. Skaneerimiseks kasutatav kiirgus haarab suure osa rindkerest ja panustab seega
mirkimisvairselt kopsukoe doosi. Positsioneerimisskaneeringute poolt tekitatud doos

panustab just madalat doosi (5Gy) saava kopsukoe ruumala osakaalu suurenemisse.

1.6. Volumeetriline rontgenkuvamine patsiendi positsioneerimisel

Uuritav siisteem SATUK-is kasutab eelpool mainitud Feldkampi-Davise-Kressi rekonst-
rueerimisalgoritmi [7], mida on kiill lihtne realiseerida, kuid projektsioonide limiteeritud arvu
tottu ei ole integraali vOimalik tdpselt lahendada. Algoritmi poolt kasutatava Radoni
teisenduse rakendamine diskreetsete andmetega ja joonintegraalide arvutamine ligikaudsete
numbriliste meetoditega vihendab rekonstruktsiooni tdpsust tasandites, mis on kesktasandist
eemal. Tulemusena halveneb tomograafi pildikvaliteet kiirtekimbu koonuse nurga suurenedes
[15]. Pildi parendamiseks on arendatud iteratiivseid rekonstrueerimisalgoritme, mis on ka
kliinilises praktikas kasutatavad, kui arvutuste tegemiseks kuluv aeg piisavalt lithikeseks viia

[16,17].

KKKT sagenenud kasutamise tdttu on hakatud rohkem uurima selle kuvameetodi poolt tekita-
tud patsiendidoosi [18]. KKKT skaneering haarab tdispdorde kdigus oma vaatevilja suure osa

patsiendist, mistottu tekib hajukiirgust oluliselt rohkem kui konventsionaalses KT-s [19].

Vaagna, rindkere ja pea-kaela piirkonnas on KKKT muutnud ravi tdpsemaks ja vdhem

tiisistusi tekitavaks [2,20] tdnu oma suuremale tdpsusele [21].

Kopsupiirkonna skaneerimisel ei piisa tomograafi referentskiire suhtes tsentraalselt paigutatud
pildiretseptori kogu vaateviljast (diameeter 274 mm). Suurema vaatevilja saavutamiseks
nihutatakse detektorit 115 mm lateraalselt (asend M) ja saavutatakse sellega vaatevélja laius
417 mm, vt joonis 5. Asendis M haarab rontgenkiirte kimp igal ajahetkel vaateviljast ainult
osa ning seetdttu ei ole selles asendis voimalik teostada rekonstruktsioone ilma téisringi

skaneerimata [7].
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Tomograafis kasutatakse viit erinevat pildiiihitamisalgoritmi, millest kéesolevas to0s
uuritakse kahte: nn Bone ja Grey value. Esimene neist kasutab hierarhilist servasobitust [22]
ja teine piksli védrtuste sarnasusel pohinevat algoritmi [23]. Pilditihitamise tulemusena

saadakse patsiendi positsioneerimiseks vajalik korrektsioonivektor.

Tomograafi poolt patsiendile antava doosi vdhendamiseks on vajalik muuta tomograafi
skaneerimisprotokollis seatud parameetreid. Tomograafis ei kasutata automaatekspositsiooni-
siisteemi ega muid diinaamilisi doosi vdhendamise meetodeid. Tekstifailina esitatud skaneeri-

misprotokoll sisaldab skaneeringu ldbiviimiseks vajalikke tehnilisi parameetreid (lisa 3).

Koonuskimp-kompuutertomograafi doosi ja pildikvaliteedi uurimine on endiselt aktuaalne
teema olukorras, kus konsensust madala doosi arvestamise metoodika kohta kiiritusravi kestel
ei ole. Uurimine on nédidanud, et positsioneerimisskaneeringute doosi saab markimisvaérselt
vidhendada, kuid piiranguks saab vajadus operaatoripoolse kontrolli jérele, mis miirarohke
pildi korral on raskendatud [24]. Loutfi-Krauss et al. 2015 uurisid Elekta XVI pildikvaliteedi
ja doosi seost vihendades rontgentoru laengut (mAs) ja projektsioonide arvu. Tulemusena
leiti, et liiga palju ei saanud skaneerimisprotokollide doose vdhendada, kuna subjektiivselt
polnud voimalik enam piltide {htivust hinnata, tulemusena sai rindkere doosiindeksit
vihendada ca 60%. Pilditihitamisalgoritmid to6tavad siiski sellest veelgi viiksemate

doosidega uuringute korral eeldusel, et kuvatav objekt on soodsa geomeetriaga.

1.7. Pildikvaliteet

Patsiendi positsioneerimise skaneeringutel ei ole alati pohjust kasutada diagnostilise
kvaliteediga pildiinfot, kuna see pdhjustab reeglina oluliselt suuremat doosi. Teisalt ei saa
pildi kvaliteet olla liiga halb, sest planeerimisskaneeringu ja positsioneerimisskaneeringu
tihitamiseks on soltuvalt ravitavast paikmest vajalik eristada erinevat liiki pildidetaile.
Pildiretseptori suuruse tottu ei ole KT-arvu viddrtused KKKT-slisteemi vaatevilja piires
homogeensed ja ilma tdiendavate korrektuurideta ei ole vdimalik objekti tihedust tipselt
madrata, sest see on soOltuv objekti asukohast vaateviljas ja pildihdive seadistustest [25].
Pohilisemateks pildikvaliteedi néditajateks, mida kdesolevas td60s vaadeldakse, on korge
kontrastsusega ruumiline lahutusvdime (high contrast spatial resolution), madala
kontrastsusega tuvastatavus (low contrast visibility) ja pildi tihtlus (uniformity) [26,27]. Lisaks
eelnevatele on veel teisigi karakteristikuid, nditeks z-suunaline lahutusvéime (z-axis
resolution, z-suund konventsionaalses KT-s vastab y-teljele KKKTs), miira voimsusspekter
(ingl noise power spectrum - NPS) ja tuvastuskvantsaagis (ingl detective quantum efficiency -

DQE), mida kdesolevas t60s ei késitleta.
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Korge kontrasusega lahutusvéimet on vdimalik hinnata visuaalselt jdrjest suureneva
sagedusega vahelduvate kontrastsete ribadega ribafantoomi abil voi kontrastse serva, joone
vOi punkti abil. Ruumilist lahutusvdimet saab iseloomustada ribafantoomi eristatavate
gruppide arvuga voi modulatsiooni iilekande funktsiooniga (modulation transfer function -
MTF), mis kirjeldab lahutusvoimet sagedusvallas. MTF graafiku saamiseks kasutatakse serv-,

joon- voi punkthajumisfunktsiooni, mille Fourier’ teisendus annab MTF kdovera [26].

Pildi {thtlus leitakse homogeense fantoomi viie erineva huvipiirkonna analiiiisimisel,
kusjuures 1 cm diameetriga huvipiirkonnad voetakse pildi keskel ja neljas erinevas sektoris
ringjoonel, mille raadius on 4,5 cm. Tootja (Elekta) metoodika [28] kasutab huvipiirkondades

moddetud keskmiste pikselvédrtuste maksimumi ja miinimumi protsentuaalset erinevust:

Uhtlus(%) = keskvddrtus(korgeim ) — keskvddrtus(madalaim )

. T -100%
keskvddrtus(korgeim )

Madala kontrastsusega tuvastatavuse (MKT) hindamiseks kasutatakse fantoomis asuvaid

viikese tihedusega poliietiileenist (LDPE) ja poliistiireenist pulkasid, mille pikselvaértustest

leitakse vastavalt tootja juhistele suhe:

MKT(%) — (KT poliistiireen - K T LDPE ) - 10
keSkvadartus . ;. iveen — keskvadrtus p,p,
(stantandardhdlve ..., — standardhdlve ;) + 2

T66 eesmérk on uurida voimalust vdhendada Kkiiritusravis patsiendi positsioneerimiseks

kasutatava koonuskimp-kompuutertomograafi doosi sdilitades positsioneerimistdpsuse.
Eesmadrgi saavutamiseks on piistitatud jargmised uurimisiilesanded:

o Hinnata fantoomi positsioneerimise tdpsust tomograafi abil erinevate seadistustega

uuringuprotokollide korral

o Modota erinevate seadistustega uuringuprotokollide korral suhteline tsentraalne

ohukerma ja vorrelda neid vairtusi teoreetiliselt arvutatutega

o Analiiiisida erinevate seadistustega uuringuprotokollidega saadud uuringute

pildikvaliteedi muutusi dhukerma vihenedes
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2. METOODIKA

2.1. Positsioneerimistipsuse hindamine

T66s uuriti  esmalt, kui suure tdpsusega toimib KKKT piltide automaatne
pildiiihitamisealgoritm erinevate etteantud nihete korral ja seejdrel vorreldi automaatse
positsioneerimise tépsust loodud skaneerimisprotokollide korral. Patsienti asendavaks
objektiks valiti fantoom PBU-50 (Kyoto Kagaku, lisa 1). Tegemist on antropomorfse
(inimesesarnase ja rontgenkiirguse suhtes koeekvivalentse) fantoomiga, mis sisaldab
tehislikku skeletti, kopse, maksa, neere ja liigeseid materjalis, mis imiteerib pehmet kude.
Fantoomis sisalduvad luulised struktuurid ja elundid imiteerivad radioloogilisel kuvamisel
saadavat inimese kujutist. Fantoom koosneb kiimnest osast, mida saab kasutada koos voi
eraldi. Kéesolevas t00s kasutatakse pead ja keha. Jisemeid ei kaasatud, kuna iildjuhul jadvad
need kopsupiirkonna kiiritusravis kiiritatavast ja kuvatavast piirkonnast vélja. Fantoom
skaneeriti esmalt 5 mm 10igu paksusega kompuutertomograafiga Discovery PET/CT 690
VCT (GE, 2012). Saadud KT-uuringu tulemused edastati kiiritusravi planeerimistodjaama
XiO (Elekta), kus KT-kujutised kontuuriti ja tehti isotsentri defineerimiseks lihtne raviplaan.
Saadud plaan edastati koos KT-kujutiste ja kontuuridega KKKT-siisteemi. Fantoom asetati
kiirendi ravilauale. Fantoomi sisse planeeritud isotsenter paigutati kiirendi isotsentriga
kohakuti korduvate skaneeringute ja korrektsioonide abil. Olles leidnud parima hinnangu
fantoomi digele asendile, teostati iga uuritava protokolli jaoks protokolli referentsskaneering
ning veenduti, et tomograafi poolt soovitatav nihe ei ole {iheski suunas iile 1 mm. Seejérel
nihutati ravilauda valitud suunas ja ulatuses ning teostati lokaliseerimisskaneeringud.
Soovitud suurusega nihke teostamiseks kasutati fantoomile kinnitatud millimeeterpaberit ja
isotsentrit tdhistavaid lasereid. Positsioneerimise absoluutseks veaks voeti 0,5 mm. Peale iga
skaneeringu teostamist lasti tomograafi tarkvaral teostada skaneeringu ja sellele vastava KT-
planeerimis-kujutise automaatne iihitamine. Kasutusele vdeti jadknihke (A) modiste, mille
vadrtus ideaalse siisteemi korral oleks 0, sest teostatud nihe kompenseeritakse tipselt vordse
kuid vastassuunalise korrigeeriva nihkega. Tomograafi soovituslik nihe on vastupidise

margiga kui teostatud nihe. Néiteks teostades 2 mm nihke, on jaéknihe leitav valemiga:

A, = Nihe,, — Nihe,, +2mm

2mm

Jadknihke (A) leidmiseks lahutati lokaliseerimisskaneeringuga leitud soovituslikust laua
nihkest (Nihejox) referents-lokaliseerimisskaneeringu soovituslik laua nihe laua 0-asendis

(Niheyr) ja liideti enne lokaliseerimisskaneeringut reaalselt teostatud nihe. Esmalt uuriti
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fantoomi koos peaga, kasutades tsentraalselt asetatud isotsentrit ja kiiret skaneerimisprotokolli
Fast Head and Neck S20. Peapiirkonna skaneerimise eesmérk oli kontrollida, kas jadknihete

suurus sOltub nihke suurusest vo1 suunast.

Peapiirkonna skaneerimisel uuriti nihkeid kuues ortogonaalses suunas. Uhe protokolliga tehti
moOtmisi iga uuritava nihke ja suuna kohta ning teiste protokollidega tehti modtmisi
pisteliselt, et kontrollida nende iihtivust pohilise protokolliga. M3dtmisi teostati 2-20 mm
ulatuses koigis kolmes ortogonaalses sihis mdlemal suunal. Peapiirkonna protokolliga Fast
Head and Neck S20 tehti koige rohkem skaneeringuid — igal ortogonaalsel sihil mdlemas
suunas ja koigi uuritud nihetega. Kahe teise peapiirkonna protokolliga kontrolliti valitud

suundade ja nihete korral kooskdla esimese protokolliga.

Olles kontrollinud tomograafi poitsioneerimistapsust pea-piitkonna protokollidega,
keskenduti loodud kopsu-piirkonna protokollide skaneerimisele. Kopsupiirkonna protokollide
puhul valiti nihkeks 4 mm igas suunas. Kdigi kopsupiirkonna protokollidega tehti referents-
lokaliseerimisskaneeringud ja peale nihke sooritamist positsioneerimisskaneeringud.

Molemale skaneeringule rakendati nii Bone kui Grey value iihitamisalgoritme [7].

2.2. Ohukerma ja CTDI

Ohukerma teoreetiliseks hindamiseks analiiiisiti uuritava tomograafi skaneerimisprotokollide
seadistust ja genereeriti tdiendavad protokollid 1-19 (tabel 2). Protokolle genereerides
langetati erinevate parameetrite véértusi eesmérgiga vdhendada skaneeringu summaarset
doosi. Parameetriteks olid rontgentoru piikpinge, toruvool ja siriaeg. Osadele protokollidele
madrati ka fiiiisilise ristlipsfiltri kasutamine. Iga protokolli jaoks arvutati suhteline dhukerma
vadrtus arvestades, et KKKT skaneering koosneb hulgast rontgeniilesvotetest, kusjuures iga

skaneeringu summaarne dhukerma Ky on fiitisikaliselt vordeline skaneeringu parameetritega:
2
K,ocU>Itn

kus U, L, t on vastavalt iilesvotte pinge, vool ja sdriaeg ja n tdhistab lilesvotete arvu. Lisafiltrit
doosiindeks arvesse ei voOta, seetdttu ei saa erinevaid filtreid kasutavate protokollide
ohukermat omavahel vahetult virrelda. Vordluse aluseks voeti kliinilises kasutuses olevate

protokollide Rindkere/Koht ja Chest M20 (vastavalt ilma filtrita ja filtriga) kermad.

Neeldumisdoos patsiendis ei ole kiill otseselt dhukermast arvutatav, kuid kuna mdlemad
muutuvad proportsionaalselt skaneeringu parameetritega, siis on tehtud eeldus, et dhukerma

suhteline muutus on proportsionaalne patsiendi neeldumisdoosi suhtelise muutusega.
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Suhtelise ohukerma hindamiseks arvutati iga protokolli jaoks suhteline dhukerma Ksg, leides

suhte vordlusprotokolliga:

_ K (genereeritud protokoll)
K (vordlusprotokoll) :

S

kus Ks on suhteline 0hukerma, mis on vordeline doosi suhtelise muutusega patsiendis,
Ks(genereeritud protokoll) on loodud protokolli summaarne Shukerma ja Ks(vordlus-

protokoll) on vordluse aluseks oleva kliinilise skaneerimisprotokolli summaarne Shukerma.

Skaneeringute dhukerma mdotmisel kasutati kahte erinevat dosimeetrilist siisteemi. Esimese
komplekti moodustas kiiritusravis levinud 0,6cm’ Farmer-tiiiipi ioonkamber (30001, PTW)
(mddtepiirkond: 30 keV — 50 MeV, lisa 2 ) koos elektromeetriga (Unidos, PTW). Teise
komplekti moodustas pliiats-tiilipi KT-ioonkamber (RTI Electronics AB) (efektiivse
modteulatusega 10 cm) koos elektromeetriga (Barracuda, RTI Electronics AB), mis on
tavapirane modtevahend diagnostilises radioloogias. Kuna farmerkambril puudus kalibreering
kV-piirkonnas, tehti vordlusmodtmised arkoskoobi rontgenallikaga, et hinnata farmerkambri

MYV -piirkonna kalibreeringu sobivust kV-piirkonnas dhus mddtmistel (lisa 2 ).

Suhtelise ohukerma Kg moo6tmiseks kasutati mootmisi ©hus. Mootmiseks kasutati
farmerkambrit, mis oli paigutatud KKKT-siisteemi isotsentrisse. Mdodeti protokollid

Rindkere/Koht ja MOD 1 kuni MOD 8, vt joonis 7 paremal.

Kompuutertomograafia doosiindeksi mdotmiseks skaneeriti standardset 32 cm 1dbimddduga
CTDI fantoomi protokollidega Rindkere/Koht, MOD 8 ja Chest M20) mdlema kambriga,
piirdudes tsentraalse ja lihe perifeerse mootepunktiga. Antud protokollid on iseloomulikud
selle poolest, et MOD § on identne Rindkere protokolliga va asjaolu, et MOD & kasutab ka
ristlipsfiltrit. Chest M20 kasutab samuti filtrit, kuid sdriaeg on pikem kui MOD §. Mdotmisi
teostati paralleelselt, st kaks samasugust skaneeringut tehti jdrjest, vahetades kambrite

positsioone, vt joonis 7 vasakul.
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Joonis 7. CTDI mddtmised korraga kahe kambriga (vasakul). Ohukerma Ky mddtmine farmerkambriga

(paremal). Parempoolsel pildil, on ndha, et pildiretseptor on isotsentri suhtes (tdhistatud laseritega) nihutatud.

2.3. Pildikvaliteedi hindamine

Muutes tomograafi skaneerimisparameetreid ja selle kaudu patsiendidoosi tuleb kontrollida,
kuidas muutub skaneeringul saadud kujutise kvaliteet ja kas see on positsioneerimisel ka
subjektiivselt kasutatav. Kéesolevas to60s kasutati pildikvaliteedi hindamisel fantoomi
Catphan 504 (The Phantom Laboratory, USA, lisa 1), mis koosneb erinevatest moodulitest,
mille pohjal saab hinnata erinevaid pildi karakteristikuid. Fantoomi iihes moodulis on
miniatuurne volframkarbiidist tera 14bimddduga 0,28 mm, mille skanneerimisel analiiiisiti
punktobjekti kujutist sisaldavaid 108ike tarkvarapaketiga IQWorks [29] ja leiti tomograafi
modulatsiooni iilekandefunktsiooni (MTF) hinnang. Lisaks MTF-ile hinnati ka iihtlust ja
madala kontrastsusega tuvastatavust kasutades tootja metoodikat (vt peatiikk 1.7

Pildikvaliteet). Tootja on uuritavatele parameetritele seadnud nduded [28] (tabel 1).

Tabel 1.  Tootja nduded KKKT-siisteemi parameetritele.

Kvaliteediparameeter Tootja kriteerium
Korge kontrastsusega ruumiline lahutusvoime >10jp/ cm
Madala kontrastsusega tuvastatavus <1.5%

Uhtlus <1.5%
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KKKT-siisteemiga skaneerides seati isotsentrisse fantoomi lahutusvoime moodul (2. tipp
fantoomi pinnal) ja kasutati erinevaid iseloomulikke skaneerimisprotokolle: Rindkere/Koht,
Chest M20, MOD 5, MOD 8, MOD 9, MOD 12, MOD 17 ja MOD 19. Hiljem uuriti, kuidas
mojutab MTF-i1 erineva rekonstrueerimisprotokolli kasutamine: M20 — Med Resolution ja

CAT - Image Quality Spatial (lisa 3).
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3. MOOTMISTULEMUSED

3.1. Positsioneerimistipsuse hindamine

Peapiirkonna skaneerimisel saadi tulemuseks vidga viéikesed jddknihked nii pdhilise
protokolliga Fast Head and Neck S20 kui vordlusprotokollidega Head and Neck S20 ja Head
and Neck S10.

Esmalt teostati pohilise protokolliga erinevates suundades ja erineva suurusega (2 mm...20
mm) nihkeid nii, et samaaegselt teostati nihe vaid iihel suunal. Saadud jadknihked on toodud
graafikult (joonis 8). Ehkki nihe tehti ainult ithes suunas, on graafikul toodud soovituslik
korrigeeriv nihe kdigi kolme mddtme kohta, sest tomograafi pildiiihitamisalgoritm analiiiilisib

nihet ruumis.

Jaaknihe protokolliga Fast Head and Neck S20

0.4 X X lateraalne
0.3 &Yy nihe
0.2 X X X 0z
E o RORRK X X BB x longitudinaalne
£ 00 —B— EERRE RNRKE——&—— | oy nihe
< 01 o BEX0 O OO i z
Yy 02 X X x vertikaalne
03 &y nihe
04 0z

25 20 -15 10 -5 0 5 10 15 20 25

Teostatud nihe (mm)

Joonis 8. Jadknihked protokolliga Fast Head and Neck S20. Nihked on teostatud erinevates suundades
kordamdoda. Siimboli vdrv graafikul téhistab teostatud nihke suunda ja siimboli kuju mdddetud jadknihke

suunda.

Jargnevalt teostati nihked kolmes suunas korraga nii, et nihke suurus igas suunas oli virdne.
Pdohiprotokolliga Fast Head and Neck S20 skaneerides saadud jadknihked erinevate nihke

suuruste korral on toodud (joonis 9).

Jargnevalt teostati nihe samaaegselt kolmes suunas, kuid nihked olid suuniti erineva
suurusega. Fantoom skaneeriti igas asendis kolme erineva peapiirkonna protokolliga ja
arvutati jadknihete suurused. Teostatud nihked olid x, y ja z suunas vastavalt 2, 3 ja 4 mm, 6,

7 ja 8 mm ning 10, 15 ja 20 mm (joonis 10).
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Jaaknihked protokolliga Fast Head and Neck S20

0,4
0,3 X X Jaaknihe x
£ 0,2 0 o X suunas
E 01 & X % <
£ 00 = B— 5 © Jaaknihe y
s suunas
= -01 O O
S 0,2
e 01 Jadknihe z
-0,3 suunas
-0,4

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Teostatud nihe (mm)

Joonis 9.  Jadknihked protokolliga Fast Head and Neck S20. Nihked on teostatud korraga kolmes suunas ja

Sama suurusega.

Jaaknihked protokollidega Fast Head and Neck S$20, Head
and Neck S20 ja Head and Neck S10

0,4
XX
0,31 L = Xy F H&N S20
= 02 O X i 3 Xl I xz
E 011 S X
£ 00 B—X - y H&N S20
% -0,1 B X z
S 02 O X
03 - Oy H&N S10
Xy z Xy z X y z Oz
-0,4
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Teostatud nihe (mm)
Joonis 10. Jadknihked kolme erineva protokolliga. Nihked on teostatud korraga kolmes suunas ja erineva

suurusega. Siimboli vérv ja kuju graafikul tdhistavad kasutatud skaneerimisprotokolli. Teostatud nihke suund on

margitud graafiku allddres.

Kopsupiirkonnas tehti referents-lokaliseerimisskaneeringud ja lokaliseerimisskaneeringud
koigi loodud protokollidega. Kasutati kolmes suunas vordset — 4 mm suurust nihet ning uuriti
pildiiihitamisalgoritme Bone ja Grey value. Selleks analiiiisiti koiki skaneeringute paare

molema algoritmiga ja kujutati leitud jadknihked graafikul (joonis 11).
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Bone Grey Value
0,5 0,5
X Chest M20 X Chest M20
® Rindkere/kbht @ Rindkere/kbht
0,4 - X 0,4
MOD 1 MOD 1
A MOD 2 AMOD 2
0.3 1  MOD 3 0,3 X MOD 3
® MOD 4 ® MOD 4
0,2 - % | +MODS5 0,2 - +MOD 5
- MOD 6 -MOD 6
£ 011 & X MOD 7 T 01- X & MOD 7
E MOD 8 £ MOD 8
200 » & MOD 9 2 00 N MOD 9
:% MOD 10 % MOD 10
S 011 @ MOD 11 S011 % & x MOD 71
MOD 12 MOD 12
0.2 | MOD 12 02 MOD 12
MOD 13 MOD 13
-MOD 14 -MOD 14
037 e @ MOD 15 -0.3 1 MOD 15
MOD 16 MOD 16
-0.4 7 MOD 17 -0,4 - MOD 17
MOD 18 MOD 18
-0,5 X MOD 19 -0,5 X MOD 19
X y z Xy z
Jaaknihke suund Jaadknihke suund
Joonis 11.  Kopsupiirkonna jadknihked A kdigi uuritud protokollidega. Kasutatud on kahte erinevat pilditihita-

misalgoritmi: Bone (vasakul) ja Grey value (paremal). Nihe on kdigil juhtudel kolmes suunas vordselt 4 mm.

Nagu iilalpool mainitud, siis on laserite jargi nihke sooritamise absoluutseks veaks arvestatud
0,5mm. Kuna B-tiilipi midramatus on tehtud mdodtmistel oluliselt suurem kui A-tiilipi

midramatus, voib viimase jétta arvestamata. Sellest ldhtuvalt on mddtemédramatus (p=95 %):

_2-0,5mm

V3

Kuna tikski jadknihe A ei liletanud mdotemédramatust, siis on koigi skaneerimisprotokollide

U=1u, =0,58mm

tédpsus fantoomi positsioneerimisel modtemédramatuse piires tépsed.
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3.2. Ohukerma ja CTDI

Loodud protokollide varieeruvad parameetrid ja nende pohjal arvutatud suhtelised doosid on

toodud allolevas tabelis (tabel 2).

Tabel 2. Loodud skaneerimisprotokollide parameetrid ja leitud suhtelised doosid

Protokoll Vool (mA) Aeg (ms) Piikpinge (kV)  Filter Normeeritud suhteline
ohukerma

Chest M20 40 40 120 F1 1,00
Rindkere/Koht 25 40 120 FO 1,00

MOD 1 25 25 120 FO 0,63

MOD 2 25 16 120 FO 0,40

MOD 3 12 40 120 FO 0,48

MOD 4 40 12 120 FO 0,48

MOD 5 40 25 100 FO 0,69

MOD 6 32 20 100 FO 0,44

MOD 7 25 40 100 FO 0,69

MOD 8 25 40 120 F1 0,63
MOD 9 25 40 100 F1 0,43
MOD 10 32 32 120 FO 1,02

MOD 11 32 32 100 FO 0,71

MOD 12 25 25 120 F1 0,39
MOD 13 40 12 120 F1 0,30
MOD 14 32 20 100 F1 0,28
MOD 15 32 32 120 Fl1 0,64
MOD 16 32 32 100 Fl1 0,44
MOD 17 16 16 120 FO 0,26

MOD 18 20 10 120 FO 0,20

MOD 19 10 10 120 FO 0,10

Farmertiiiipi kambri ja KT-kambri vordlemiseks tehti viis moodteseeriat, mille tulemused on
toodud lisas 2. Farmerkambri ohukerma arvutamisel kasutati MV-kiirguse kalibreerimis-
koefitsenti: Nx = 47,8+0,2 mGy/nC (2002a.). Tegemist oli suhtelise mdotmisega ja Shu
tiheduse ega muid korrektsioone ei kasutatud. KT-kambri 6dhukerma leidmiseks jagati doos-
pikkuse tihikutes (mGycm) saadud néit kambri pikkusega 10 cm. Vordlusmdotmised (lisa 2)

niitasid, et farmerkambri kalibreerimiskoefitsent sobib ka kV-energiaga kiirguse mddtmiseks.
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Farmerkambriga Shus moddetud tsentraalsed doosid on normeeritud tomograafi kaadrite
arvuga kuna kaadrite arv sdltus kanduri podrlemiskiirusest, mis oli varieeruv. Kanduri
nominaalne pdorlemiskiirus oli kdigil skaneerimiste puhul 180 kraadi minutis ja erinevus
tekkis peamiselt kanduri erineva kiirendumise ja aeglustumise tottu. Koiki protokolle ei
moddetud, kuna farmerkamber tekitas pildiretseptorile tugeva varikujutise — kambri kujutis
oli jargnevatel hangitud skaneeringutel néhtav rohkem kui 24h véltel. Moddeti protokollid
Rindkere/Koht ja MOD 1 kuni MOD & (tabel 3). Protokoll MOD &8 on sarnane
referentsprotokolliga Rindkere/Koht selle vahega, et on kasutatud ristlipsfiltrit F1.
Mootetulemustest (tabel 3, viimane rida) on néha, et dhus moddetud ohukerma viirtus
ristlipsfiltri kasutamisel on ligi veerandi vorra védiksem kui ilma filtrit kasutamata. Ehkki
moodtetulemuste {ihtivus erinevate protokollidega on varieeruv, on need erinevused
tdendoliselt tingitud skaneeringute muutlikkusest. Ohukerma mddtmise médramatuse
hindamiseks tehti kordusmdotmised protokolliga Rindkere/Koht ja saadi liittmédaramatuseks

(p=95%) 1,7mGy.

Tabel 3. Farmerkambriga moddetud suhtelise dhukerma véairtused ja nende erinevus arvutatud suhtelisest

ohukermast.

Skaneerimis- Arvutatud suhte-  Moddetud dhu- Moddetud suhteline  Moddetud suhtelise 6hu-

protokoll line Shukerma Kg  kerma (mGy) ohukerma Kg kerma erinevus arvutatust

Rindkere/Kéht 1,000 43,8 (x1,7) 1,000 0,0%

MOD 1 0,625 24,5 0,613 -1,2%

MOD 2 0,400 15,2 0,381 -1,9%

MOD 3 0,480 19,6 0,491 1,1%

MOD 4 0,480 18,6 0,464 -1,6%

MOD 5 0,694 24,9 0,624 -7,1%

MOD 6 0,444 15,8 0,398 -4,7%

MOD 7 0,694 25,1 0,633 -6,2%

MOD 8 1,000 (filtrit 28,6 0,763 -23,7% (filtrit arvestamata)
arvestamata)
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Kompuutertomograafia doosiindeksi (CTDI) méaaramiseks kasuti protokolle Rindkere/Koht,
MOD 8 ja Chest M20. Fantoomina kasutati standardset silindrilist CTDI fantoomi diameetriga
32 cm ja paksusega 10 cm. KT-kamber ja farmerkamber asetati fantoomis selleks ettendhtud

tsentraalsesse vOi perifeersesse avasse, misjdrel fantoom skaneeriti uuritava protokolliga.

Farmer-tiitipi kambriga dosimeetriasiisteemi kasutati selleks, et kontrollida KT-kambri
modtetulemuste proportsionaalsust erinevate mdodtepunktide vahel. Selgus, et Farmer-tiitipi
kambriga mdddetud skaneeringute dooside suhe erinevates modtepunktides erines kohati kaks
korda KT-kambriga saadud tulemustest ning usaldusvddrseid CTDI véértusi ei saanud

modtmiste pohjal arvutada.

3.3. Pildikvaliteedi hindamine

Suure kontrastsusega lahutusvdoime hindamiseks MTF kdvera abil skaneeriti fantoom Catphan
504 protokollidega Rindkere/Koht, Chest M20, MOD 5, MOD 8, MOD 9, MOD 12, MOD
17 ja MOD 19. Protokollid valiti nii, et esindatud olid nii kiiluga kui ilma kiiluta ja erineva
ohukermaga protokollid. Uuringud rekonstrueeriti kliinilistes t60s kasutatava rekonstrueeri-
misprotokolliga M20 - Med resolution. Lopuks arvutati saadud uuringu pohjal MTF kdverad
(joonis 12) programmiga IQWorks.

Erinevate skaneerimisprotokollide modulatsiooni
tlekandefunktsioon

1.2
Chest M20 == Rindkere/Koht
110 ;- ¢
. MOD 5 MOD 8
0,8 -
L L\ MOD 9 MOD 12
s | .
0.6 N\ —A—MOD 17 MOD 19
0.4 -
02 N
0,0 =
0 1 2 3 4 5 6 7 8
Ip/cm

Joonis 12. MTF kdverad erinevate skaneerimisprotokollide korral. Rekonstrueerimisprotokoll M20 - Med

resolution

MTF koverad, mis on rekostrueeritud standardse kliinilise rekostrueerimisprotokolliga M20 —
Med resolution, on statistiliselt kattuvad. Jargnevalt on samad skaneeringud rekonstrueeritud
viiksema vaatevilja ja suurema lahutusvdoimega rekonstrueerimisprotokolliga CAT - Image

Quality Spatial (joonis 13). Ka sellel graafikul on kdverad véga ldhedased ja ainult MOD 19
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on ndhtavalt eristuv, olles pisut halvema lahutusvdimega. Protokolli MOD 19 lahutusvoime
MTF=0,5 juures on 2,6 jp/cm kohta, samas kui iilejadnud protokollide véairtused on

vahemikus 2,9-2,1 jp/cm.

Erinevate skaneerimisprotokollide modulatsiooni
tlekandefunktsioon

1 Z [ ChestM20  —¥—Rindkere/Kdht
MOD 5 MOD 8
u 08 MOD 9 MOD 12
S 6| —#—MOD 17 MOD 19
04 :
02 Aw\\
o A"§A~‘ —

Ip/cm

Joonis 13.  MTF koverad erinevate skaneerimisprotokollide korral. Rekonstrueerimisprotokoll CAT - Image

Quality Spatial.

Jargnevalt on iihel graafil kujutatud skaneerimisprotokolli Rindkere/Koht MTF kdverad
erinevate rekonstrueerimisprotokollidega (joonis 14). Joonepaaride arv, mis vastab MTF
vadrtusele 0,5 on rekonstruktsioonide M20 - Med Resolution ja CAT - Image Quality Spatial
vastavalt 1,8 ja 2,9 jp/cm.

MTF koverad erinevate rekontruktsioonidega

1,2
—8— M20 - Med Res

—6— CAT - Image Quality Spatial

0,8 1
E 06
E ’

0,4 1

0,2 1

O 1 T T T : T T T C
0 1 2 3 4 5 6 7 8
jplcm

Joonis 14.  Skaneerimisprotokoll Rindkere/Koht erinevate rekonstruktsioonide MTF kover.
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Vaatleme ldhemalt lahutusvoime véértusi MTF véértusel 0,5 ja vordleme neid kasutatavate
skaneerimisprotokollide suhtelise dhukermaga. Kujutades lahutusvdime (jp/cm) sdltuvusena
rekonstrueerimisprotokollist ja kasutatavast filtrist, saame graafiku (joonis 15), kust on niha,
et rekonstrueerimisprotokolliga CAT - Image Quality Spatial saadud lahutusvoime vaartused
on pea kaks korda suuremad kui protokolliga M20 - Med resolution saadud viirtused. Selget

trendi lahutusvdime ja skaneerimisprotokolli hukerma vahel ei kajastu.

Lahutusvoime soltuvus suhtelisest 0hukermast

3,5
O
3.0 = o8 O e
251 O
§
S 20 4 O CAT F1
’ O O g O o | OCATFO
1,5 - = O O M20 F1
OM20 FO
1 ,0 T T T
0,0 0,5 1,0 1,5 2,0
Suhteline 6hukerma Kg
Joonis 15. Lahutusvéime MTF véirtusel 0,5. Erinevad rekonstrueerimisprotokollid. Filtriga F1 protokollid

vasakult: MOD 12, MOD 9, MOD 8, Chest M20. Filtriga FO protokollid vasakult: MOD 19, MOD 17, MOD 5,
Rindkere/Koht.

Rekontsrueeritud piltide madala kontrastsusega tuvastatavus ja iihtlus on toodud graafikul
(joonis 16), kus x-teljele on mérgitud skaneerimisprotokolli suhteline dhukerma ja y-teljele
vastava karakteristiku véértus protsentuaalselt. Erinevalt lahutusvdimest, on siin néha, et pildi

iihtlus paraneb ja madala kontrastsusega tuvastatavus halveneb skaneeringu oOhukerma

vihenedes.
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Madala kontrastsusega tuvastatavus ja uihtluse séltuvus

ohukermast
12
-- B - -Madala kontrastsusega tuvastatavus FO
104 0O --© --Madala kontrastsusega tuvastatavus F1
-~ 0 Uhtlus FO
°e 8 N .
; . --O --Uhtlus F1
7] "\
5 6- -
o -0
g 4 \\Qs‘;\\i::*¥»
B e ¢
2 - Y ¢ W N )
D - E G _ 76 ~
O T T T T T T T T
0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,2 1,4 1,6 1,8
Suhteline 6hukerma Kg
Joonis 16. Erinevate protokollide madala kontrastsusega tuvastatavus ja tiihtlus. Filtriga F1 protokollid

vasakult: MOD 12, MOD 9, MOD 8, Chest M20. Filtriga FO protokollid vasakult: MOD 19, MOD 17, MOD 35,
Rindkere/Koht.
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4. TULEMUSTE ANALUUS JA ARUTELU

T66 eesmérk oli uurida vdimalust vdhendada Kkiiritusravis patsiendi positsioneerimiseks
kasutatava koonuskimp-kompuutertomograafi doosi sdilitades positsioneerimistipsuse.

Esitame tulemuste analiiiisi vastavalt piistitatud uurimisiilesannetele.

KKKT-siisteemi automaatse pildiiihitamise ja positsioneerimise tdpsuse uurimiseks teostati
erinevaid nihkeid fantoomiga ja kontrolliti, kui hésti tuvastab KKKT-siisteem teostatud nihke
suuruse ja suuna. Peapiirkonna skaneerimisprotokollid niitasid head tépsust nii erinevate
suundade, erinevate nihke suuruste kui erinevate skaneerimisprotokollide vahel. Jadknihete
suurused ei olnud tundlikud teostatud nihke suunale ega suurusele (moddetud piirkonnas -20
kuni +20 mm). Kopsupiirkonna mdodtmistulemustest ilmneb, et longitudinaalsuunas olid kdige
suuremad jddknihked. Voimalik pohjus on planeerimise KT skaneeringu voksli suuruses, mis
y suunal on 5 mm, samas kui x-z tasandis on planeerimiseks kasutatud KT uuringu voksli
suurus vaid 1,37 x 1,37 mm®. Skaneerimise jidknihked olid kdigi pea- ja kopsupiirkonna
skaneeringute puhul alla poole millimeetri, mis tdidab nii tootjapoolsed [28] kui Euroopa
direktiivist ldhtuvad nduded [1]. Ko&igi mdddetud XVI korrektsioonide tdpsused jéid
modtemddramatuse piiresse ning seega on kasutatav siisteem suurepdrase tdpsusega, kui
objekt sarnaneb kasutatud fantoomile. Inimese skaneerimise tdpsust siit otseselt jareldada ei
saa, sest siis on tegemist muutuva geomeetriaga objektide vordlemisega, kuid t66s moddetud

tapsus on heaks ldhtepunktiks keerulisema geomeetriaga objekti positsioneerimiseks.

Patsiendidoosi muutuse hindamiseks eeldati, et muutus patsiendidoosis on sarnane muutusele
ohukermas ja moddeti erinevate protokollide suhtelised Ohukerma védrtuseid. KKKT-
siisteemi poolt antava suhtelise doosi médramisel kasutati Farmer-tiilipi kambriga vabas 0hus
moddetud doose. Farmerkamber on kiill spetsifitseeritud modtepiirkonnale 30 kV — 50 MV,
kuid teostatud vordlusmodtmiste pdhjal (lisa 2 ) voib delda, et saadud ndidud iihtisid kambrite
vahel moodtemadramatuse piires. Suhtelise Ohukerma véirtuste erinevused arvutatud
vadrtustest olid varieeruvad ja ilmselt pohjustatud skaneeringute varieeruvusest. Koigi
protokollide tsentraalseid doose ei mdddetud, kuna tsentraalselt paigutatud kamber on
pildiretseptori suhtes pidevalt samas asendis ning tekitas tugeva varikujutise, mille hajumine
detektorilt vottis rohkem kui 60pdeva. Samal pdhjusel ei teostatud kordusmodtmisi koigi
uuritud skaneerimisprotokollidega. Moddetud ja arvutatud suhtelise dhukerma erinevused jdid
10% piiresse. Tépset erinevust sellele pdhjusele tods ei leitud. Skaneerimisprotokolli suhtelise

ohukerma suurusjirgu hindamiseks piisab skaneerimisprotokollil pShinevatest arvutustest.
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Toos plaaniti moodta ka kompuutertomograafia doosiindeksid erinevate protokollide korral,
kuid peale vastuoluliste mddteandmete saatmist kontrolliti erinevates mddtepunktides saadud
dooside omavahelist suhet farmerkambriga ning saadi ligikaudu kahekordne erinevus. Vottes
arvesse KKKT-stisteemi kollimatsiooni eripdra pildiretseptori asendis M, on tdenéoline, et
perifeerses CTDI fantoomi punktis 1opetas KT-kamber mdotmise enneaegselt, kui doosikiirus
langes liiga madalale. Ka fantoomi pddramine ei aidanud efekti vdhendada, mistdttu voib
kahtlustada pulseeritud kiirguse mdddetava nivoo langemist alla modteldve, kui kamber jaab
fantoomis allikast vastaskiiljele. Kuna on pohjust arvata, et KT-kambriga saadud dosi-

meetrindidud ei néita uuringu tiielikku doosi, ei saa usaldusvéérset doosiindeksit arvutada.

Pildikvaliteedi hindamisel saadi MTF kdverad, mis olid erinevate protokollide vahel viga sar-
nased: (1,7 jp/cm, MTF=0,5 ug=0,2 jp/cm, p=95%). Vordluseks rekonstrueeriti tehtud skanee-
ringud ka suurema lahutusvoimega rekonstrueerimisprotokolliga (tomograafi kalibreerimiseks
kasutatav CAT - Image Quality Spatial) ja saadi uvued MTF koverad (1,7 jp/cm, MTF=0,5
up=0,2 jp/cm, p=95%). Tulemustest on ndha, et MTF kdverad on rekonstrueerimisprotokolli
parameetrite suhtes oluliselt tundlikumad kui skaneeringu fiiiisiliste parameetrite suhtes
(joonis 14). Vaadates saadud lahutusvdoime absoluutviirtuseid, jidvad ka parema rekonstrukt-
siooniga saadud tulemused oluliselt madalamaks tootja ndutud lahutusvdoimest 10 jp/cm.
Pohjuseks on ilmselt erinev skaneerimisprotokolli vaatevilja suurus, mis tootja juhiste jirgi
on kalibreerimisel keskmise (M) asemel véike (S). Viikese vaatevilja korral katab

pildiretseptor kogu vaatevilja ning fantoomi kohta saadakse tidispodrdega rohkem infot.

Doosi vihendamisel suurenesid uuringul saadud keskmised KT-arvu vdirtused. Seda voib
seletada asjaoluga, et vdhendades skaneeringu doosi, langeb detektorile vihem footoneid
sarnaselt olukorrale, kus kiirgus 1dbib tihedat kude. Kuna KT-arvu viértused suurenesid, siis
léaks vastavalt pildi {ihtlust defineerivale valemile ka pildi tihtluse vdartus paremaks. Madala
kontrastsusega tuvastatavus halvenes koos doosi vihenemisega, mis oli oodatav tulemus, sest

seda on ndidanud ka teised uurimustood [24].

Kéesoleva t00 pohjal ei ole vdimalik koheselt votta kasutusele uusi kliinilisi protokolle
madalama doosiga. Edaspidi tuleks uurida madala doosiga protokollide kditumist erinevates
kliinilistes tingimustes, mis nduab erinevat liiki piirkondade uurimist madala doosiga
skaneerimisprotokollidega. Olulise osa peaks moodustama ka rekonstrueerimisprotokollide
analiiiis ja optimeerimine lahutusvdime, rekonstrueerimise kiiruse ja pildiithitamise kiiruse
suhtes. Loplike uuringute analiiiisil tuleks ldhtuda nii kvantitatiivsetest pildikvaliteedi
karakteristikustest kui ka subjektiivsest analiilisist, mis vOtab arvesse kasvaja omapéra

radioloogilisel kuvamisel.
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KOKKUVOTE

Kiiritusravi on onkoloogilise kirurgia kdorval peamine lokaalne kasvajavastane ravimeetod.
Kédesolevas t60s wuuriti  viliskiiritusravis patsiendi positsioneerimiseks kasutatavat
koonuskimp-kompuutertomograafi. To60s uuriti  lineaarkiirendile kinnitatud seadme
automaatsete pildiithitamisalgoritmide abil teostatud positsioneerimise tidpsust. TOOs uuriti
erinevate parameetritega skaneerimisprotokolle. Mdddeti erinevate skaneerimisprotokollide
positsioneerimistdpsust, suhtelist dhukermat ja pildikvaliteeti. CTDI arvutamiseks vajalikke

modtmisi ei dnnestunud KT-kambriga teostada.

Tulemustest on niha, et XVI skaneerimisprotokollide doosi saab vdhendada mirkimisvéérselt
ja automaatsed pildiiihitamisalgoritmid toimivad ka iilimadalate (~10% esialgsest) doosidega.
Positsioneerimistéipsus doosi Shukerma vihenedes ei halvenenud. Ulimadala doosi korral
halveneb oluliselt madala kontrastsusega tuvastatavus, mis on oluline pehmekoeliste kasvajate
lokaliseerimisel. Pildi {ihtlus madala doosiga isegi paraneb, sest KT-arvu viadrtused
suurenevad. Modulatsiooni tlekandefunktsiooni (MTF) uurimisel selgus, et lahutusvdime

sOltub mérksa tugevamalt pildi rekonstrueerimisprotokollist kui skaneerimisprotokollist.

Kliiniliselt kasutatavate madala doosiga protokollide kasutuselevotuks tuleb lisaks
kvantitatiivsetele pildikvaliteedi karakteristikutele analiiiisida ka subjektiivset analiilisi, mis

votab arvesse kasvaja omapéra radioloogilisel kuvamisel.

Kéesolev t60 andis hea vdoimaluse 1dhemalt tundma oppida koonuskimp kompuutertomograa-
fiastisteemi ehitust ja funktsionaalset eripdra. Tdnan siinkohal t66 juhendajaid Kalle Keplerit
ja Markus Vardjat nende mitmekiilgse abi eest. Tédnan ka Zinaida Lé&édnelaidu Tartu
Tervishoiu Korgkoolist, kes voimaldas kasutada kooli antropomorfset fantoomi ja Anatoli
Vladimirovit Biomeditsiinitehnika ja meditsiinifiiiisika teadus- ja koolituskeskusest tarkvara-
teemaliste konsultatsioonide eest. Eraldi titlen aitdh oma abikaasale Gretele, kes on olnud
asendamatuks kaaslaseks sellel kiirel perioodil ja ilma kelleta ei oleks selle t66 tegemine

olnud vOimalik.
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ACCURACY OF CONE BEAM COMPUTED TOMO-
GRAPHY WHILE DECREASING DOSE TO PATIENT

SUMMARY

Ando Aasa

Radiotherapy is one of the main treatment modalities besides surgical oncology for patients
diagnosed with cancer. Image guided radiotherapy has become common modality to achieve
precise localization of treatment site. Cone beam computed tomography is modality that uses
x-ray source and a digital flat panel detector attached directly to a linear accelerator gantry.

Image study is acquired with a full or partial turn around the patient.

In this work it was investigated if and how does physical scanning parameters like voltage,
current and time affect the automatic image registration of treatment planning CT and the
localization CT using XVI system from Elekta. Anthropomorphic phantom was used and the
main interest was in lung area since the dose deposited by CBCT contributes fully in
increasing low dose volume in lung which is arguably the main indicator of radiotherapy

induced pneumonitis and fibrosis.

It was found that CBCT system is rather insensitive to the size (max 20 mm) and direction of
the deliberate shift of the phantom and precision of the correction shifts were within 0,5 mm
that is in the limit of estimated uncertainty. Several scanning protocols were tested with
decreasing dose outputs and two automatic registration algorithms were analysed for all

protocols in lung area. Shifts were constantly below 0,5 mm.

Image quality of acquired scans was analysed using modular transfer function (MTF),
uniformity and low contrast visibility. Last two were measured similarly to manufacturer
recommendations. It was observed that the MTF was insensitive to physical scanning
parameters and much more dependant on image reconstruction protocol parameters.
Uniformity improved and low contrast visibility decreased while lowering dose of scanning
protocol. The CBCT system under investigation showed excellent precision for positioning
the phantom even while dose of scanning protocol was reduced ~90%. On the other hand —
low contrast visibility decreased and would most likely limit the amount of dose redaction to
acceptable level that is still to be determined. It is necessary to assess the suitability of new
low dose protocols qualitatively to develop acceptable clinical scanning protocols as well as

to investigate possibility to improve reconstruction protocols.
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LISA1 FANTOOMID PBU-50 JA CATPHAN 504

PBU-50 tehnilised andmed: Cathphan 504 tehnilised andmed
Life-size human phantom with a life-size Punktallika 14bimdot: 0,28mm
synthetic skeleton embedded in a Punktallika materjal: volframkarbiid
radiological soft-tissue substitute. Fantoomi viline diameeter: 20cm
Length: approx.165 cm Sisemise mooduli diameeter: 15cm
Weight: approx. 50 kg Tootja:

Material: Human tissue substitute The Phantom Laboratory

(urethane, epoxy, etc.,) Incorporated

Tootja: 2727 State Route 29

KYOTO KAGAKU CO LTD Greenwich, NY 12834, USA

15 Kitanekoya-cho, Fushimi-ku,

Kyoto, 612 8388, JAPAN

PBU-50 digitaalselt rekonstrueeritud rontgeniilesvdte koronaartasandis ja Cathphan 504 transversaalne 16ik

punktallika tasandis.
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LISA 2 TIOONKAMBRID JA VORDLUSMOOTMISED

Vordlusmdotmisteks kasutati arkoskoopi (Philips). Kambrid asetati kdrvuti kiirguse teele ja
kiiritati erinevaid rontgentoru seadeid kasutades. Kambrid asusid allikast 84 cm kaugusel
poroloonist laual. Rontgentoru pinget seadistati manuaalselt. Pildiretseptori sddstmiseks
varjestati see pérast kambrite asetuse kontrollimist pliipdllega.

E

Fa‘:merkamber

_ Farl.ner-k" er

KT kamber

Farmerkamber ja KT-kamber vordlusmodtmisel arkoskoobi kiirgusvéljas, vasakul foto kambrite asetusest,

parempoolsel pildil arkoskoobi rontgeniilesvote.

Iga konfiguratsiooni korral margiti {iles rontgentoru kasutatud toruvool. Vordlemisel varieeriti
doosikiirust (kuvamisreziimid: fluoro ja cine), piikpinget: 100 kV ja 120 kV. Kordusmdot-
mine tehti ka teise kalibreerimisifailiga, mille nominaalpinge on 120 kV. Nimetatud mdotmis-
tes tehti igas modtepunktis kolm kordusmddtmist, kus iga ekspositsioon kestis ~10 sekundit.
Kalibratsioonikoefitsendi voimaliku piikpingest soltuvuse leidmiseks tehti tdiendavad

iiksikmodtmised toru piikpingetel 65, 70, 80 ja 90 kV.

Vordlusmdotmised KT-kambriga ja farmerkambriga. Testid 1-4, iga testi korral tehti 3 kordusmootmist

kestusega 10s.

Katse 1 Katse 2 Katse 3 Katse 4
Kalibreerimisfaili pinge kV 100 100 100 120
Seatud pinge kV 100 100 110 100
Vool mA 2,94 7,04 3,00 2,94
Reziim fluoro cine fluoro fluoro
Kambri tiitip KT Farmer KT Farmer KT Farmer KT Farmer
Keskmine dhukerma mGy 2,25 2,13 5,32 5,04 3,01 2,80 2,24 2,17
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Moodetud 6hukerma, katsed 1-4

15,0
O KT-kamber

= O Farmer-kamber
2 100 TT
©
£
g
s 50 - O
L
(e}

0,0

Katse Katse Katse Katse
1 2 3 4

Moddetud Shukerma védrtused erinevate rontgentoru parameetritega ja erineva elektromeetri kalibreeringuga.

Vearistid tdhistavad liitmddramatust (p=95%).

Mo6odetud 6hukerma soltuvus rontgentoru pingest
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Rdntgentoru pinge (kV)

Mobddetud dhukerma vairtused erinevatel rontgentoru pingetel. Katsed 1-5
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Dosimeetriasiisteem BARRACUDA

Multi-Purpose Detector with Signal Extension Module

Parameter

kVp M

kVp R/F, D

kVp CT
Irradiation time
Dose

Dose rate

Total filtration

Qick HVL

Electrometer Module

Parameter
Charge

Current
(wide-range)
Irrad. time

Bias

1) The ranges specified is valid for a combination of modules.

Probe/Detector

CT ionization chamber

1) The ranges specified is valid for a combination of modules.

Range

20-49 kV
35-155kV

75-150 kV

0.1 ms - 2000 s

0 - 65535 pulses
0.1 uGy->100k Gy
11 uR ->1100 kR
0.2u Gy/s - 350 m Gy/s
12 uR/s - 36 R/s

1.5 - 38 mm Al equiv.

1.2 - 14 mm Al equiv.

Range "
50fC->100mC

2pA-10ud
2pA--4.8 ud
40 f4 - 10 uA

0.1 ms - 34000 s
1-65535 pulses

+300V

Range 1)

Inaccuracy

+1.5 % or £0.7 kV
+1.5%

+1.5%

+]/ % or 0.5 ms

+/ pulse

+5 %

+5 % or £0.02 u Gy/s
+5 % or £0.14 mR/min
+10 % or 0.3 mm

(60 - 120 kV, HF/DC)
+10 % or 0.2 mm

Inaccuracy

+1 % or£12.5 fC
+0.5 % above 100 pC
+] % or £0.5 pA

+0.5 % above 100 pA
+] % or 4 fA

+0.5 % above 100 pA
+] % or £0.5 ms

+] pulse

+20/-10 V

4uGycm-35MGycm
160 u Gy cm/s - 7 k Gy cm/s
1.2 R cm/min - 34 MR cm/min
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Farmer-tiiiipi ioonkamber

Radiation Therapy
Diagnostic Radiology
Nuclear Medicine
Radiation Protection

IONIZATION CHAMBER TYPE 30001

»Farmer Chamber 0.6 cm’

Description

The 0.6 cm? ionization chamber type 30001 is the standard chamber for absolute dosimetry for use W.ifh therapy
dosemeters. This chamber is of rugged construction and equipped with an acrylic cap and an aluminium central
electrode. It is fully guarded up to the measuring volume.

The outer dimensions are fully compatible with the Farmer chambers of other manufacturers.

The chamber has been type tested by PTB Braunschweig.

Nominal useful range 30 keV — 50 MeV.

Technical data

Wall thickness:

N ( )

Volume: 0.6 cm®
Response: 2-10®8C/Cy

. Leakage: +4- 10" A

i‘ Polarizing voltage: max. 500 V
Cable leakage: 102 C/(Gy - cm)
Wall material: PMMA (CsHsO2 )n \
+ Graphite (C)

Wall density: 1.19 g/cm® (PMMA)

0.82 g/cm® (C)

0.275 mm PMMA

1o mm C e Suitable for use in solid state phantoms; watertight
s 2 sleeves available
Area density: 45 mg/cm e Guard ring at potential of the collecting electrode.
iz Touchable parts free of high voltage
Electrode: Aluminium;

1 mm &; 21.2 mm long

™ Range OF 1emperoture: + 10°C ... +40° C densify correction is necessary
e Lengthening cable up to 100 m available
Range of rel. humidity: 10 % ... 80 % (< 20 g/m?) e Connector: PTW type M, TNC or BNT

<

e Guard ring up to measuring volume

e High voltage to be connected only with active
currentlimiting device (Imax < 0.5 mA)
e Open measuring volume, without check device air

\_ (BNC + banana on request)

lon collection time: 300 V: 0.18 ms J
400 V: 0.14 ms -
500 V: 0.11 ms \
Saturation behaviour Polarizing voltage 99.0 % saturation 99.5 % sqturctionﬁii
Max. dose rate at 300V 5.7 Gy/s 2.8 Gy/s |
continuous 400 V 10 Gy/s 5.0 Gy/s
irradiation | 5OOVV 16 Gy/s 7.8 Gy/s
Max. dose per 1 300 V 0.69 mGy 0.34 mGy
irradiation pulse 400 V 0.91 mGy 0.46 mGy
~ 500V . - 1.14 mGy 0.57 mGy

:

PTW
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LISA3 PROTOKOLLID

[Head and Neck S10]
PresetDescription=Short Head and Neck
VolumeView

Mode=Clinical

kv=100

NominalmAPerFrame=10
NominalmsPerFrame=10
kVCollimator=S10

kVFilter=F0

StartAngle=-135

StartAcqAngle=-130

StopAcqAngle=70

GantrySpeed=180

Direction=CW

Frames=366

Tablelsocentric=0.0
TableColumnRotation=0.0
DefaultReconstructionPreset= S10 - Med Res
ReconstructInline=Yes
Registration=Yes
ProjectionlmageDimensionU=512
ProjectionlmageDimensionV=512
NominalScanDose=1.0
TriggerInterval=0

Version=2

LastModified=Tuesday, December 22, 2009
15:47:37

Checksum=37518

[Fast Head and Neck S20]
PresetDescription=Fast Head and Neck
VolumeView
Mode=Clinical

kv=100
NominalmAPerFrame=10
NominalmsPerFrame=10
kVCollimator=S20
kVFilter=F0
StartAngle=-135
StartAcqAngle=-130
StopAcqAngle=70
GantrySpeed=360
Direction=CW
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Toos kasutatud kliinilised pea piirkonna skaneerimisprotokollid (3tk)

Frames=183

Tablelsocentric=0.0
TableColumnRotation=0.0
DefaultReconstructionPreset= S20 - Med Res
ReconstructInline=Yes

Registration=Yes
ProjectionlmageDimensionU=512
ProjectionlmageDimensionV=512
NominalScanDose=0.6

TriggerInterval=0

Version=2

LastModified=Tuesday, December 22, 2009
15:47:37

Checksum=2844

[Head and Neck S20]
PresetDescription=Head and Neck
VolumeView

Mode=Clinical

kvV=100
NominalmAPerFrame=10
NominalmsPerFrame=10
kVCollimator=S20

kVFilter=F0

StartAngle=-135
StartAcqAngle=-130
StopAcqAngle=70
GantrySpeed=180

Direction=CW

Frames=366

Tablelsocentric=0.0
TableColumnRotation=0.0
DefaultReconstructionPreset= S20 - Med Res
ReconstructInline=Yes
Registration=Yes
ProjectionlmageDimensionU=512
ProjectionlmageDimensionV=>512
NominalScanDose=1.2
TriggerInterval=0

Version=2
LastModified=Tuesday, December 22, 2009
15:47:37

Checksum=25566



Toos kasutatud kliinilised rindkere piirkonna skaneerimisprotokollid (2tk)

[Rindkere/KSht lauanihkega]
PresetDescription=Chest volume acquisition
Mode=Clinical

kv=120

NominalmAPerFrame=25
NominalmsPerFrame=40
kVCollimator=M20

kVFilter=F0

Frames=650

StartAngle=-180

StartAcqAngle=-180
StopAcqAngle=180
GantrySpeed=180

Direction=CW

Tablelsocentric=0.0
TableColumnRotation=0.0
DefaultReconstructionPreset= M20 - Med Res
ReconstructInline=Yes
Registration=Yes
FlexMap=CW_mFOV .flexmap
ProjectionlmageDimensionU=512
ProjectionlmageDimensionV=512
NominalScanDose=16
TriggerInterval=0
;NeccessaryScanHeatCapacity=
Version=2

LastModified=Tuesday, July 20, 2010
10:24:20

Checksum=42789
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[Chest M20]

PresetDescription=Chest VolumeView with
Bowtie filter F1

Mode=Clinical

kV=120

NominalmAPerFrame=40
NominalmsPerFrame=40
kVCollimator=M20

kVFilter=F1

StartAngle=-180

StartAcqAngle=-180

StopAcqAngle=180

GantrySpeed=180

Direction=CW

Frames=660

Tablelsocentric=0.0
TableColumnRotation=0.0
DefaultReconstructionPreset= M20 - Med_Res
ReconstructInline=Yes

Registration=Yes
ProjectionlmageDimensionU=512
ProjectionlmageDimensionV=512
NominalScanDose=22.0

TriggerInterval=0

Version=2

LastModified=Tuesday, December 22, 2009
15:47:37

Checksum=63705



Toos kasutatud rekonstrueerimisprotokollid (2tk)

[M20 - Med_Res]
PresetDescription=M20 Medium Resolution
ReconstructionVoxelSize=1.0
ReconstructionDimensionX=410
ReconstructionDimensionY=264
ReconstructionDimensionZ=410
ReconstructionOffsetX=0
ReconstructionOffsetY=0
ReconstructionOffsetZ=0
ReconstructionFilter=Wiener
NumberOfReconstructionFilterParameters=2
ReconstructionFilterParameter1=.05
ReconstructionFilterParameter2=90
Interpolation=Partial2
ScatterCorrection=Uniform
NumberOfScatterCorrectionParameters=1
ScatterCorrectionParameter1=0.2
ReconstructionDataType=short
PreFilter=Median5
ProjectionDownSizeFactor=2

Version=2

LastModified=Tuesday, October 27, 2009
13:24:31

Checksum=61705
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[CAT Image Quality Spatial]
PresetDescription=S10 High Resolution for
CAT Imaging Tests
ReconstructionVoxelSize=0.5
ReconstructionDimensionX=540
ReconstructionDimensionY=64
ReconstructionDimensionZ=540
ReconstructionOffsetX=0
ReconstructionOffsetY=0
ReconstructionOffsetZ=0
ReconstructionFilter=Wiener
NumberOfReconstructionFilterParameters=2
ReconstructionFilterParameter1=.05
ReconstructionFilterParameter2=90
Interpolation=Partial2
ScatterCorrection=Uniform
NumberOfScatterCorrectionParameters=1
ScatterCorrectionParameter1=0.2
ReconstructionDataType=short
PreFilter=None
ProjectionDownSizeFactor=1

Version=2

LastModified=Tuesday, October 27, 2009
13:24:31

Checksum=16261
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