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1. Bevezetés

Napjainkban a gyors technologiai fejlédés ellenére is vilagszerte vezeté halalokot jelentenek
a daganatos megbetegedések. A WHO 2020-ban 20 milliéra becsiilte a vilagszerte el6forduléd
osszes 1) daganatos megbetegedés szamat [1|. A rak az életmindséget és élettartamot draszti-
kusan csokkentd, siilyos betegség, melynek kezelése és megel6zése kiemelkedd fontossagi, igy a
kezelésére hasznalt modszerek és eszkozok kutatasa és fejlesztése prioritast élvez a tudomény-
ban és az egészségiigyben egyarant.

A daganatos betegségek kezelésében jelentGs fejlédést értiink el az elmilt évtizedek soran,
koszonhetSen a kiillonbo6zd kezelési modszerek fejlesztéseinek (ilyen kezelési modszerek a miitéti
kezelés, kemoterapia, sugarterapia, immunteréapia, stb.). A daganat tipusatol fliggsen, sze-
mélyre szabottan mas-mas kezelési modszereket alkalmaznak a gyogyitashoz. A leggyakoribb
kezelési modszerek a miitét, kemoterapia, illetve sugarterapia. Az eltéré gyogymodok mindegyi-
kének elsGdleges célja a rakos sejtek elpusztitasa és a daganat terjedésének megakadalyozasa.

A sugarterapia a kiillonb6z6 ionizalo sugarzéasokat hasznélja a rakos sejtek elpusztitasahoz.
A sugarterapia alkalmazhato kurativ céllal, amennyiben a tumor jol lokalizalt, és mttétileg nem
elérhetd helyen van. Ilyenkor a sugérkezelés az elsGdleges kezelés, azaz a rakos sejtek elpusztita-
sa elsédlegesen sugarterapia segitségével valosul meg. A sugarterapia alkalmazhato kiegészité
kezelésként egyéb kezelés mellett (pl. kemoterapia), vagy palliativ kezelésként, amikor nem
lehetséges meggyodgyitani a beteget, igy az elsGdleges szempont a tiinetek enyhitése.

A sugarterapia tipusa szerint lehet kiils6dleges sugéarkezelés (teleterapia) vagy belss su-
garkezelés (brachyterapia). Teleterapia soran a sugéarforras a betegen kiviil helyezkedik el, ez
altalaban egy lineéris gyorsitd. Brachyterdpia sordn a sugarforrés ideiglenesen vagy véglegesen
a daganatba vagy annak kozelébe keriil. Sugarkezelés soran elengedhetetlen az elnyelt dozis
pontos meghatarozasa, mivel viszonylag meredek szigmoidalis dozis-valaszgorbéket kapunk [2].
Néhéany szazaléknyi kiilonbség valaszthatja el a rakos sejtek komplikdcidmentes elpusztitasat az
alul-, vagy a tuldozirozastol. Aluldozirozas soran a tumor nem kapja meg a sziikséges dozist,
az egészséges szovetek viszont kozelebb keriilnek doziskorlatjuk eléréséhez; a tuldozirozas pedig
silyosan karosithatja az egészséges szoveteket.

Sugarterapia esetében nagy jelentGséggel bir a részecske tipusa, amellyel az adott kezelés
torténik. Kiils6 besugérzas sorédn a legelterjedtebb az elektromagneses besugarzas, amely so-
ran fotonnyaldbbal sugarozzak be a beteget [3]. A technika el6nye, hogy koénnyen és viszonylag
olcson megvalosithato, azonban a fotonnyalab karakterisztikajabol adodéan nem alkalmas pon-
tos besugarzasra, és egy mélyebben elhelyezkedd tumor esetében a dozis névelése az egészséges
szovetek karosodasat eredményezné.

A protonterapia alkalmazasdnak kezdete Robert Wilson nevéhez kothets, aki egy 1946-o0s
publikaciojaban javasolta a mélyen elhelyezkeds daganatok protonnyalabbal valo kezelését [4].
Az els6 kezelés 1954-ben tortént meg, és ezt kovetfen a protonterapia egy széles korben al-
kalmazott és kutatott kezelési modszerré valt, amely fejlédés a fizika és az orvostudomény
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egyéb teriiletein valo fejlédésnek (gyorsitok, képalkoto rendszerek, stb.) volt koszonhets [5].
A fotonnal szemben a protonok vagy nehézionok energialeadéasi gérbéjén latszik, hogy kezdeti
energiatol fliggden a kozegen beliil més-mas mélységben adjak le a legnagyobb fajlagos enegi-

at: ezt a csucsot Bragg-cstuicsnak nevezziik (1. abra). Ezen karakterisztikanak koszonheten a

Lj Ll v L] L LJ v L] :: L] ¥ T

. Bragg peaks -

carbon

relative dose

protons

i 1 " L i 1 i 1

0 40 80 120 160
depth in water (mm) (a)

L 1 i

1. abra. Magasenergias foton- (kék), proton- (z6ld) és szénionnyalab (piros) dozismélység-

profilja vizben [6].

proton- és nehézionnyalabokkal végzett kezelések esetében pontosabban szabélyozhat6 a besu-
garzas, illetve a tumor kozelében 1évG egészséges szovetek is kevésbé karosodnak, mint a foton-
vagy elektronnyalabbal végzett besugarzas esetében. Az egyik ok, amiért a protonnyalabbal
végzett sugarkezelés kevésbé elterjedt az elektromagneses nyalabokkal valdé besugarzasnal, a
kezelés koltségessége, illetve az eszkozok mérete [3]. A 2 dbran A HIT Centre (Heidelberg)
elrendezése lathato. A HIT volt az els6 szénion- és protonterdpiai kopont, ahol 2017 végére
4700 pacienst kezeltek szénion-terapiaval [6]. A masik ok, amiért kevésbé elterjedt ez a tipusa
kezelés, a technologia kezdetlegessége, amely egy széles korben kutatott és fejlesztett tertilet
jelenleg is.

A fotonnyalabbal és protonnyalabbal végzett kezelések kozotti egyik leglényegesebb kiilonb-
ség a mar emlitett energialeadési gérbe. Ahogy a 3. abréan lathato, a fotonnyalab a legmagasabb
dozist kozel a feliilethez adja le, majd a széveten egyre beljebb haladva fokozatosan csokken az
energialeadésa. Ezzel szemben a protonnyalab kezdetben kisebb doézist ad le, azonban a gorbe

csticsosabb, ami a fotonénal koncentraltabb energialeadast jelent.
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2. abra. A HIT Centre (Heidelberg) elrendezése [0].
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3. abra. Gamma- és protonnyalab doziseloszlasa |7]

2. A proton energialeadasi folyamatai

A protonterapia miikodésének megértéséhez elengedhetetlen ismerniink a proton kiilonb6z6
kolesonhatéasait az anyaggal. A magasabb energiaju (100 MeV nagysagrend) protonok sza-

mos olyan koélesonhatasban vesznek részt, amelyek sordn energiat veszitenek. Ilyen folyamatok
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a rugalmatlan litkdzések mas protonokkal vagy masodlagos elektronokkal, illetve a rugalmas-
és rugalmatlan magreakciok [8]. A maéasodlagos részecskék sem elhanyagolhatoak, mivel a té-
volsag, amelyen szorodnak, relevans lehet a kezelés szempontjabol. Ezen kolesonhatésoknak
koszonhetSen a dozis a proton anyagba vald belépésekor alacsony, és egy specifikus mélységben
lesz magas. Ennek oka az, hogy a proton hatéskeresztmetszete forditottan arédnyos az energi-
ajaval. A fotonokkal és neutronokkal ellentétben igy a dozisgorbe egy kezdeti rovid névekveés
utan éri el a maximuméat (Bragg-cstics), majd gyorsan kozel nullara csokken. A proton az
anyaggal elektronikusan (ionizacio, illetve atomi elektronok gerjesztése) vagy magreakciokon
(Coulomb-szoras, rugalmas- és rugalmatlan iitkozés) keresztiil hat kéleson. Az aldbbiakban a

leggyakoribb kolecsonhatésokat részletezem, ezen kolecsonhatéasok a 4. abran is lathatoak.
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4. abra. A proton leggyakoribb energiavesztési folyamatai [3].

2.0.1. Coulomb-szoras

Az anyagba valo belépéskor az elsGdleges protonok energidjuk nagy részét Coulomb-szérason
keresztiil veszitik el. Ez a kolcsonhatés az atommag kiils6 héjan elhelyezkedd elektronokkal
torténik, és gerjesztGdéssel vagy ionizacioval jar. Ebben a régioban energiaveszteség nélkiili
rugalmatlan iitkozés is el6fordulhat, azonban ilyenkor a proton nem tériil el szignifikins mér-
tékben. A masodlagos, gerjesztett elektronok hatotavolsaga 1 mm-nél kevesebb, és a dozis nagy
része lokalisan elnyelédik. Ahogy a proton halad beljebb a szovetben, és veszit az energiajabol,
ugy egyre tobb ilyen kolesonhatasban vesz részt, igy az ionizacios események szadma gyorsan
megnd, és végiil ez vezet az igynevezett Bragg-csucshoz. Roviddel a Bragg-csucs elérése utan
az ionizaciok szama nullara csokken.
A proton energiaveszteségét a Bethe-Bloch-formula irja le:

dE Z 1 [1. 2m.c?B*~*T, 0y
(2N K 24 4 21 e max 52 Y97 1
<dx> TAp [211 2 =3 (1)




(2) (b)

Y (c)

5. abra. A proton kolecsonhatési mechanizmusai: (a) rugalmatlan Coulomb-kolesonhatés, (b)
rugalmas Coulomb-koélcsénhatéas az atommaggal, (¢) masodlagos részecskék keltése (p: proton,

e: elektron, n: neutron, v: gamma foton) [5].

Ahol az ionok energiavesztesége dE és dr hanyadosaként van definialva, ahol E az atlagos

energiaveszteség, r pedig a tavolsag. K = 4w Nr’m.c?, Z az elnyel6 anyag rendszama, A a

tomegszama, 3 = ¥ (ahol v a bejove részecske sebessége), m,. az elektron tomege, ¢ a fényse-

1
\1-82"
I a részecske impulzusa, 0 pedig a stirtiségkorrekcidért felels tag. A maximalis energiaatadas

besség, v = Thax @ maximalis energiaatadés a részecske és egy szabad elektron kozott,

a kovetkezé modon frhato le:

1+2%%52+ (%)1 2)

ahol M a bejovs részecske tomege. A 6 adbran kiilonb6zd energiaji protonok energialeadasi
gorbéje lathato, a Bethe-Bloch-formula alapjan szamolva [9]. Az 1. egyenletbdl lathato, hogy
a kozeg strtisége, amelyben a részecske energiat veszit, erésen befolyasolja az energiaveszteség
mértékét. A protonterapia esetében az emberi testben el6forduld stirtségeket kell figyelembe
venni, ez harom nagysagrend kiilonbséget is jelenthet (pl. a tiid6ben 1év6 levegs stirtisége és a
csontok striisége kozott). Megjegyzendd tovabba az is, hogy szimulaciok és tervezés soran a viz
kitling kozeg a a szévet helyettesitésére, mert a stiriiségeik, a % aranyuk és egyéb tulajdonsagaik
hasonloak. A proton energiaveszteségét és a Bragg-csics uténi uthosszat kiilonb6z6 anyagokban
gyakran jellemezziik az azonos energiaveszteséget okozd vizoszlop magassagaval.

A protonterapidban hasznalt energiaskilaval rendelkezd protonok nem tekinthetSk relati-

visztikus részecskéknek, igy esetiikben a Bethe-formula nemrelativisztikus kozelitése alkalmaz-

hato: )
dE  4mnZ? e? 2m >
_ 7 . -1 ¢ 3
dr — mev? <47T€0) {n( I )] ’ (3)
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6. abra. Kiilonb6z6 energiaju protonok energialeadasi gorbéje [9].

ahol €y a vikuum permittivitasa.

Az energia csokkenésével a sebesség 0-hoz tart, ez okozza a Bragg-csiicsot. Fontos megem-
liteni, hogy a Bethe-formula 10 MeV-nél kisebb energidkon mar nem érvényes.

A stopping power az egységnyi tithosszra jutd energiaveszteség MeVg~tem?-ben, és a kovet-
kez& modon irhato le:

- (@)
ahol p az anyag stirtisége gcm?-ben, [ pedig az anyag vastagsiga cm-ben. A vizhez viszonyitott
stopping power-t relative stopping power-nek (a tovabbiakban RSP) nevezziik. A 4 egyenletbdl
latszik, hogy az alacsonyabb rendszamu anyagok nagyobb stopping power-rel rendelkeznek,
mint a magasabb rendszamuak. A magasabb rendszamu anyagokon a proton nagyobb szogben,
kisebb energiaveszteséggel szorodik, igy ezeket az anyagokat altalaban a nyalab szélesitésére
hasznaljak, kis rendszami anyagokon pedig kicsi a szorodas.

A proton pélyaja a paciensben tobbszoros Coulomb-szorassal irhato le a kovetkezé modon:

13, 6MeV T T
p = ————q,/— |1 In| —
- qw/xo[ +o,038n(X0)}, )

ahol 0y a szorodas Gauss-eloszlasanak szorésa, p, Bc és g a részecske lendiilete, sebessége és
toltése, Xio pedig az anyag vastagsaga a sugarzasi hosszhoz viszonyitva. A protonok tangenciélis
elmozdulasa, amely a t6bbszoros Coulomb-szoras okozta iranyvaltoztatasként nyilvanul meg, a
kovetkezGképpen frhato le [10]:

oy = Lawg, (6)

V3

ahol o, a részecske tangenciélis elmozduldsa, miutan athaladt egy = vastagsagu anyagon.

2.0.2. Rugalmatlan széras (p, d, p’, n, v)

A protonok rugalmatlan szérédasa magasabb energiakon fordul eld, és masodlagos részecskék

keltésével jar, amelyek altalaban a kolcsonhatas hatotavolsagan beliil allnak meg, igy biologiai
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hatasuk nem elhanyagolhat6. Az elnyelt dozishoz a rugalmatlan szorodas 100 MeV-en 5%-kal,
150 MeV-en 10%-kal, 250 MeV-en pedig 20%-kal jarul hozza(tehat 250 MeV-en a bejovs pro-
tonok 20%-a vesz részt rugalmatlan titkozésben a céltargy magjaival, amely toltott részecskék
képzddésével jar, pl.: proton (p,p), deuteron (p,d), alfa-részecskék (p, ), vagy visszaloksds
protonok (p,p’)). Ezek a méasodlagos részecskék lokalisan elnyel§dnek.

A kolesonhatas jarhat nem toltott részecskék képzédésével is, mint a neutron (p,n) vagy
gamma-sugarzas (p,7y). Ezek a részecskék lényegesen hosszabb utat tudnak megtenni, miel6tt
elnyel6dnének. Szamos neutron képzddik a protonok atommagokkal valo kolecsonhatasai soréan,

igy a neutronok altali kolcsonhatasokat is figyelembe kell venni a protonterapia soréan.

2.0.3. Elektroncsere

A proton lassulasa sordn megnd a kolcsonhatasok szédma az atomi palyakon 1évé elektronokkal,
majd a kolesonhatasok végén ki tudnak cserélni egy elektront a céltargy hidrogén atomjaival.
Ezen folyamat soran torténhet elektronbefogas (p + HoO — H + H,O™T) vagy elektronleadés
(H + H,O — p+ e + Hy0) is. Annak ellenére, hogy a folyamat jaruléka nem nagy az
0sszdozishoz, az ionok és szabadgyokok biologiailag roncsoljak a sejteket, valamint ezek az
elektronok néhany pm-t tudnak mozogni minddssze, amely gyakorlatilag megegyezik a sejt
magjanak méretskalajaval. Ez azt jelenti, hogy az alacsony energiaju (Bragg-csucson tili)
protonnyalab is magas biologiai hatasfokkal (RBE) rendelkezik, mivel az ionok és szabadgyokok
klasztereket forméaznak, és igy tamadjak meg a DNS-t.



3. Proton komputertomografia

A protonnal, vagy egyéb ionnal torténd kezelés megtervezése és kivitelezése daganattipusonként
és betegenként eltér, azonban a kezelés kiillonb6z6 1épései mindig ugyanazok. A besugarzasos
terapiak elsé lépése a kezelés megtervezése, ehhez altalaban komputertomografia segitségével
torténik meg a képalkotas [11]|. Jelenleg klinikai alkalmazasban a képalkotashoz rontgensugér-
zéast (foton CT-t) hasznalnak, azonban ezzel a képalkotasi modszerrel fennal egy fundamentéalis
probléma. A fotonokkal torténé képalkotas nem hordoz informéciot a proton RSP-jérdl, amely
informaciot adhat a protonnyalab hatotavolsagarol [12], pontosabban a hatotéavolsagrol (ame-
lyet a proton RSP-k ,térképeként” kapunk meg) kapott informéacié nem tokéletes a rontgensu-
garzas elnyelddése és a protonok energiavesztesége kozotti kiilonbségek miatt. Ez azt jelenti,
hogy a konverzi6 a rontgen Hounsfield-egységek és az RSP k6zott eredend&en pontatlan lesz.
Emellett egyéb hibalehet&ségek is fennallnak, pl.: az tn. ,beam hardening”, amikor az anyag
elnyeli az alacsonyabb energidju fotonokat, igy a fotonnyalab atlagenergiaja né a szévetben
haladva, amely melléktermékeket okoz a keletkez6 képen, illetve a kiilonbo6zé implantatumok
altal keletkezd melléktermékek (7 dbra).

Path A

P

X-ray source Path B

With beam hardening artifacts ~ Without beam hardening artifacts

Plastic (low density)

s

Metal (high density)

7. abra. A beam hardening jelensége [13].

Kétenergias foton komputertomograffal a hiba csokkenthets, azonban mig az atlagos ab-
szolut szazalékos hiba a kétenegias komputertomograf esetén 0,67% volt, a kevésbé elterjedt
proton komputertomografiaval ez 0,55%-ra volt csokkenthetd [11]. MegfelelGen alkalmazva a
proton komputertomografia alkalmas lehet a protonterépia soran a képalkotasban felmeriils

bizonytalansagok csokkentésére az RSP kozvetlen mérése altal.
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3.1. Proton CT miikodési elve és motivacidja

A proton CT miikodési elve hasonlo a hagyomanyos” komputertomografidhoz (amely fotonnya-
labot hasznal a képalkotashoz): keresztmetszeti képeket készit protonnyaldb segitségével, igy
informaciot adva a vizsgalt térfogat kiillonbozs részeinek energiaelnyels képességérsl. A térfoga-
ton athaladt részecskéket egy detektor érzékeli, és szamitogép vizualizalja, ezzel rekonstrualva
a vizsgalt térfogatot [15]. A modern proton CT elve az, hogy minden proton utjat nyomon
kovetjiik, megmérjiik az iranyéat és a poziciojat miel6tt belép a vizsgalt térfogatba, és miutan
kilép beldle, majd azt is, hogy mekkora energiaja maradt, miutan athaladt a térfogaton [16].
Tobbféle proton CT-elrendezés is létezik, el6fordul, hogy az iranyt és a poziciot csak a paciens
utan mérjiikk meg (ez torténik a késébb leirt elrendezésben is). Tehat egy tipikus pCT-nek
tartalmaznia kell vékony, nyomkdvets detektorokat, valamint egy energia detektort. A pCT
hatranya, hogy a fotonokkal ellentétben a protonok a tobbszords Coulomb-széras miatt nem
egyenes vonalban haladnak &t a térfogaton, igy befolyasolva a kép térbeli felbontasat. Ezen
meg, és rekonstrualjak a proton lehetséges palyajat, az ugynevezett most likely path (MLP),
azaz legvaloszintibb it formalizmust hasznalva. Az utobbi 20 évben t6bb proton CT berendezés
is késziilt, és igéretes eredményeket ért el a relative stopping power (RSP) pontos kiszamitéasa-
ban, és a térbeli felbontas javitasdban. A proton CT a kétenergias CT-nél is jobb eredményeket
adott az RSP megbecsiilésére(kiilonb6z6 fantomokra 0,2% és 0,5% volt az atlagos négyzetes
eltérés gyoke (RMSE)) [17]. Tovabbi elénye a pCT-nek, hogy hasznélataval csokken a zajszint,

illetve a beteg kisebb sugardozisnak van kitéve, mint egy hagyomanyos foton CT esetében.

3.2. A kezelés menete

A kezelés soran el6szor komputertomografia segitségével késziil a betegrdl egy térbeli felvétel,
majd a kezelGorvos elvégzi a konturozast (azaz a céltérfogat kijelolését). Ezt kovetSen meg-
hatarozzuk a részecskék kezdeti paramétereit (szog, energia, stb.), illetve azt, hogy mennyi
energiat kell vesziteniilik, ahogy athaladnak a betegen. Ezen paraméterek meghatarozisa utan
elkezdédik a besugérzas. A képalkotashoz és a besugarzashoz a beteg egy asztalon helyezkedik
el, ahol a lehet§ legjobban rogzitik. A besugarzas az igynevezett gantry segitségével torténik
(8 &bra), ami a protonnyalabot a kezelendd részre iranyitja. LehetGség van a beteg kezelés
kozbeni atvilagitasara is, amellyel mérhet§ a kezelésre hasznalt részecskék energiavesztesége.
Amennyiben ez eltér a sziikséges értéktsl, modositani kell a besugarzas helyét, vagy ha ez nem

lehetséges, Gjra kell kezdeni a kezelést.
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8. abra. A kezelésekhez hasznalt gantry [15].

3.3. A Bergen pCT Kollaboraci6

A Bergen pCT Kollaboracié egy, a University of Bergen kozpontt, nemzetkozi kollaborécio
(melynek résztvevsi tobbek kozott: University of Bergen, Norway; Helse Bergen, Norway; Wes-
tern Norway University of Applied Science, Bergen, Norway; Wigner Fizikai Kutatokozpont,
Budapest, Magyarorszag; DKFZ, Heidelberg, Germany; Eotvos Lorand Tudoméanyegyetem,
Budapest, Magyarorszag), amelynek célja egy pCT berendezés megépitése, a CERN-ben és
egyéb nemzetkozi kollaboraciokban hasznalt nagyenergias részecskedetektorok technolégiajéat
véve alapul.

A pCT detektorrendszere az in. ALPIDE chipen alapul, amely egy monolitikus aktiv pixel
szenzor (MAPS) tipust szilicium pixel detektor [19]. A chipen az érzékeny szenzorok ugyanazon
a szilicium rétegen vannak a kiolvaso elektronikaval. Ez a tehcnologia eredetileg az ALICE (A
Large Ton Collider Experiment) kisérlet (European Organization for Nuclear Research, CERN)
ITS-éhez (Inner Tracking System) lett kifejlesztve.

A pCT detektorrendszer alapjat a szilicium pixel nyomkovetd detektorok képezik, amelyek
a protonok iranyat és energiajat is mérik, azonban a kezelésben hasznélt protonok energiaja
néhany nagysagrenddel kisebb, mint amekkora energidkra a detektort eredetileg tervezték. A
protonok iranya a beteg utdn van megmérve. Egy kiolvasési ciklus alatt maximum 100-as
csoportban tudunk protonokat mérni (ha ennél sokkal tébben lennének, az jelentGsen megne-
hezitené a nyomkovetésiiket) egy 7 mm-es FWHM-mel (full width at half maximum, félérték-
szélesség) rendelkezd nyalab esetében. Korabban az elol 1évs detektor rovidségebdl kovetkezs
bizonytalansagot egy pontos nyomkovets detektor kompenzalta [20], azonban a mostani fel-
allasban csak a péciens mogott helyezkedik el detektor. A pontossag a detektor jo térbeli
felbontasabol (~ 5um) adodik. Emellett a detektor anyagkoltsége is alacsony, igy nem befo-

lyasolja a megmérendd részecske palyajat: a detektor vastagsaga 50 pm, mig a tartoszerkezeté
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200 pm. Az energia mérése a nyomkovets detektorok és az elnyels rétegek valtogatasaval valo-
sul meg. A nyomkévetSben leadott energiardl a megszolald pixelek szama hordoz informaciot,
majd a leadott energidkra egy Bragg-gorbe van illesztve, amelynek koszonhetGen lehetéség van
az energia pontosabb meghatarozasira, mint amit a rétegek szama engedne.

A pCT egy kordbbi range counter modelljével késziilt mérések alapoztak meg a Digital
Tracking Calorimeter (DTC) hasznalatat a pCT alkalmazéasaban, miutan 4% pontossagot si-
keriilt elérni a water equivalent thickness (WET) mérésében, protonok esetében, illetve 10°
proton/mésodperc teljesitményt sikertilt elérni, amely Monte Carlo szimulaciokon alapul. A
kollaboréacio célja ezutan egy még jobban optimalizalt pCT detektor volt, amely két nyom-
kovetd réteghdl, és 41 valtogatott aluminium elnyels- és nyomkovetd detektor rétegbdl épiil,
amellyel sikeriilt elérni a pontossag és a koltség optimuméat. A detektor 107 db proton palyajat
tudja mérni mésodpercenként, egy 7 mm félértékszélességi nyalab hasznalataval.

A proton CT jelenleg is fejlesztés alatt all, jelenlegi tervek szerint az ALPIDE hamarosan
beszerelésre keriil a pCT-be, és a berendezés hasznalhato lesz a klinikai gyakorlatban is [16].
Ezzel parhuzamosan folyik a protonpalyak rekonstrukci6janak és az analizis szoftvernek fej-

lesztése [21], amely tobbek kozott a dolgozatom téméajat is magaban foglalja.

3.4. Célkittlizések

Munkam soran egy 1j képalkotasi eljarast fejlesztek és tesztelek, amely az eredetileg Gauss
zajjal terhelt képek élesebbé tételére kifejlesztett Richardson-Lucy algoritmust veszi alapul (1d.
Képrekonstrukeios eljarasok) [22], és képes a modern gyorsitohardverek (GPU-k) szamitasi
kapacitasanak kihasznalasara. Ez egy 10j képalkotasi eljaras, igy lehetGségem volt egy j meg-
kozelitésben vizsgalni és optimalizélni a képalkotas folyamatéat. A Richardson-Lucy algoritmus
implementacioja a hivatkozas [22] szerint tovabbi fejlesztésre és gyorsitasra szorul annak érdeké-
ben, hogy a klinikai alkalmazas is lehetséges legyen, igy célom a keretrendszer rendelkezésemre
allo eszkozokkel vald optimalizélasa, egyszertsitése és gyorsitasa.

Az algoritmus optimalizélasa els6dlegesen egy felhasznalobarat keretrendszer megalkotasat
jelentette. Az optimalizalas ezen aspektusa a klinikai hasznalhatosag szempontjabol elenged-
hetetlen. A keretrendszer egyszert hasznélhatosaga utéan a futasi id§ gyorsasagan szerettem
volna javitani. Ez szintén annak érdekében fontos, hogy az algoritmus a klinikai rutinban is
hasznalhato legyen. Ezt kovetfen a miikodést a korabban is hasznalt fantomokon szerettem
volna ellendérizni, illetve a rekonstrualt képek mindségének vizsgalata is fontos pontjat képezte

a munkamnak.
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4. Mobdszerek

A képrekonstrukciohoz sziikséges egyenletek J. K. A. Radon nevéhez fiizodnek 23], és innen
kapta a nevét az un. Radon-transzforméacio, illetve az inverz Radon-transzformacio, amelyek
az tn. back projection-t vagy filtered back projection-t hasznaljak [24]. A back projection
modszer elénye, hogy konnyen alkalmazhato és egyszert, hatranya viszont, hogy a keletkezé
kép csak egy durva megkozelitése az eredeti targynak, valamint Radon alapfeltevése az volt,
hogy a fotonok esetében nincsen széroédas, azonban ez proton CT esetén nem jol alkalmazhato,

mivel ez a feltevés a protonokra méar nem teljestil.

4.1. Képrekonstrukcios eljarasok

A proton CT célja az RSP (relative stopping power) rekonstrualasa egy adott targyrol [25], hogy
a vele késziilt rekonstrualt képek felhasznalhatoak legyenek a besugarzastervezéshez. Amennyi-
ben megmérjiik I db fliggetlen (egymassal kélesonhatasba nem 1épGs) proton energiaveszteségét,
és az RSP-t egy I x J méretd matrixként rekonstrualjuk (ahol J a pixelek szama), a kovetkezd
egyenlet irhato fel:

A-z=0, (7)

ahol A az I x J méreti matrix, amely a protonok és a pixelek (3 dimenzioéban voxelek) kozotti
kolesonhatéasokat tartalmazza, z egy J-dimenzios vektor, amely a becsiilt RSP-értékeket tar-
talmazza, b pedig egy I-dimenzios vektor, amely az egyes protonok WEPL (water equivalent
path length) értékeket tartalmazza. Feltéve, hogy A elemei meghatéarozhatoak a proton nyom-
kdvetd méréseibdl és az MLP-szamolésokbol, valamint b elemei is ismertek az energiaveszteség
mérésébdl, a képrekonstrukeio célja x meghatéarozasa.

Fontos megjegyezni, hogy a 2 dimenzi6s szamolasok alkalmazhatoak 3 dimenzi6 esetére is,
ahol a 3D proton trajektoria két merdleges 2 dimenzios feliiletre van vetitve, és a trajektoridk
metszetének hossza 3 dimenziés voxelekben van szamolva. A 2 dimenzids projekciok akkor
valnak invaliddé, ha a proton a harmadik dimenziéval parhuzamosan mozog, de egy ilyen eset
nagy szogi szorédasok esetén lehetséges, az ilyen protonok pedig nagy valdszintiséggel elvesznek

a rekonstrukeid soran.

4.1.1. Iterativ rekonstrukcidés modszerek

Az iterativ modszereket régota alkalmazzak képalkotashoz. Elszor Bracewell [20] akalmazta
radiocsillagaszatban, illetve téle fliggetleniil Gordon és munkatarsai [27| alkalmaztak elekt-

ronmikroszképidban. Az iterativ modszerek lényege a szukcessziv approximéacioban rejlik,
amely soran egy kezdeti képre kiilonb6z6 korrekcidkat alkalmazunk, hogy kozelebb keriiljon
a mért adatokhoz, ezutan 1j korrekciokat alkalmazunk, és ezt folytatjuk addig, amig a kép el
nem éri a kivant mindséget, vagy a rekonstrukcié josdga be nem konvergédl egy adott érték-

hez. A rekonstruélni kivant targy egy N cellabol allo témbbel van kozelitve, amely kiilonozs
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fi (i =1,2,3..., N) strtiség-értékeket tartalmaz. Az tn. ,sugér-osszegek” a kovetkezé modon
irhatoak fel:
pj = wijf1 + weifo + ... + W [N, (8)

ahol a w-k sulyfaktorok, amelyek a kiilonb6z6 celldk kontribuciojat tartalmazzak. Mivel a
legtobb cellan altaldban nem halad at a sugar, a legtobb stly 0.

A 8. egyenlet egy matrixegyenlet-rendszer kiillonbozd f; strtségértékekre. Ezen egyenlet-
rendszer direkt megoldasa nem praktikus a nagy cellaszam miatt, igy a cél a stirtiségértékek
iterativ beallitasa, amig a szamolt értékek meg nem egyeznek a mért értékekkel. Ehhez elGszor
egy kezdeti értéket allitunk be minden cella strtiségértékére, ez altaldnos esetben egy fehér
(f; = 0) vagy sziirke (f; = konstans) kép. Mivel a rekonstrualt képet a voxelek RSP-térképébaol
kapjuk, kezdeti értéknek jo feltételezés a viz stirtiségértékét (1,0) beallitani. Ezutan a kezdeti
stirtiségekbdl szamoljuk a projekcidkat, és Osszehasonlitjuk a mért értékekkel. Az elsG iteracio
akkor van kész, amikor minden cellara és minden sugarra kiszamoljuk a projekcio értékét, és
noveljiik vagy csokkentjiik az értéket attol fiiggden, hogy kevesebb vagy tobb, mint a mért.
Mivel minden 1j korrekcio feliilirja az eléz6t, tovabbra is fog maradni hiba a szamolasban, igy
a folyamat addig tart, amig el nem ériink egy kivant hibahatéron beliili értéket.

Az iterativ algoritmusok két nagy csoportra oszthatok, ezek a statisztikus iterativ rekonst-
rukciok és a projekcios modszerek [25].

Statisztikus iterativ modszerek: Az iterativ rekonstrukcios modszerek ezen csaladjanak
célja a zaj csOkkentése a rekonstrualt képekben. Az ilyen tipusi moédszerek elénye a kiemelke-
ddéen jo rekonstrukcios eredmények, azonban a hosszt szamitasi idé miatt az ilyen moédszereket
korabban nem lehetett a klinikai rutinban alkalmazni. A szamitéasi kapacitasok névekedésével
azonban a statisztikus alapon miikodd iterativ algoritmusok klinikai gyakorlatban torténd al-
kalmazasa is lehetségessé valt. A statisztikus iterativ rekonstrukcié f6leg a PET és a SPECT
képalkotasi modszerek hasznalataban terjedt el, a rontgen-, illetve proton CT hasznalataban
nem tul gyakori. A transzmisszios és emisszios tomografia alapjaul szolgalo fotonszamlalast jol
modellezi a Poisson-statisztika, azonban a modern pCT alapja az egyrészecske-energidk mérése.
Amikor egy nehéz, toltott részecske athalad egy kozegen, amely a részecske hatotavolsdgahoz
viszonyitva vékony, az energiaveszteség eloszlasa (amely egy sztochasztikus energiaveszteség-
b6l szarmazik), a Vavilov-eloszlassal [25] irhato le, mig a vastag céltargyak esetében (amelynek
az ember is tekinthets) a Gauss-fiiggvény jol alkalmazhato az energiaveszteség modellezésére.
Ezen megfigyelés alapjan érdemes a statisztikus iterativ modszereket alkalmazni proton CT
esetében is, hogy csokkentsiik a statisztikus zajt, amely az Gn. energy loss straggling-bél jon.
Tekintsiik a kovetkezs példat a moédszer miikodésének abrazolasara:

Tegyiik fel, hogy a toltott részecskék vastag, elnyel6 anyagban vald energiaveszteségének
eloszlasa jol leirhatd egy Gauss-eloszlassal. Ha a mért WEPL értéket tekintjiik atlagnak, és

ismerjiik a Gauss-eloszlas o szorasat, az L valoszintisége annak, hogy a becsiilt fékezGers ered-
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ményeként az i-edik protonra mért WEPL-értéket adjuk meg, a kovetkezs lesz:

, 2
. 1 (Zj a;Tj — bi)
L atx;lbj,0 | = ——exp | — , 9

ahol aé» az i. proton j. pixelben megtett tthosszat irja le, x; egy J dimenzios vektor, amely
a becsiilt RSP-értékeket tartalmazza, b; pedig az egyes protonok WEPL-értékeit tartalmazo
vektor. Matematikai megfontolasok alapjan a statisztikus iterativ analizisben gyakran az [
log-valoszintiséget hasznaljék a valoszintiség helyett. A Gauss-fliggvény esetében ez az érték a
kovetkezd: )

l (Z a§xj|bi> = (Z aja; — bi) : (10)

J J

ha a konstansokat nem vessziik figyelembe. Ez utoébbit megtehetjiik, hiszen a konstansok hatésa
a log-valoszintiségre ugyanaz lesz minden x becsiilt vektorra. A statisztikus iterativ rekonst-
rukcios keretrendszerben a log-valoszintiséget koltségfiiggvénynek hivjak. A 10. egyenletbdl
latszik, hogy a rekonstrukcié célja ezt a koltségfiiggvényt minimalizalni, illetve hogy idealis,
zajmentes adat esetén a koltségfiiggvény értéke 0 lesz.

Gauss-eloszlassal rendelkez§ adatok esetében a képrekonstrukcié probléméja a jol ismer
legkisebb négyzetek modszerére egyszertisodik. FEzt a modszert Goitein alkalmazta a nehéz,
toltott részecskék transzmisszios adataibol torténd képrekonstrukciohoz 1972-ben [29], azota
mindossze egy kutatas vizsgalta a statisztikus algoritmusok pCT képrekonstrukcioban valo
alkalmazasat [30].

Projekciés modszerek iterativ rekonstrukcidéhoz: A képrekonstrukciohoz hasznalt
iterativ modszerek nagy része ezen kategoriaba tartozik. A projekcios modszerek a projekci-
6t konvex halmazokra alkalmazzak, amellyel kiilonb6z6 megvaldsithatosagi- és optimalizacios
probléma megoldhat6. Az ilyen tipusi algoritmusok az utébbi években sokat fejlédtek és vol-
tak alkalmazva a képrekonstrukcioban és képfeldolgozésban. Az tin. konvex megvalosithatosagi
probléma a kovetkezs: talaljunk egy pontot a C' := N_,C; # 0 nem iires metszetben, amely
a C; C R’,1 <4 < I zart konvex részhalmazok csaladjaba tartozik a J-dimenzios euklidészi
téren. Ez a probléma tobb teriileten is megjelenik, pl. besugarzéastervezésben is. Az ilyen
tipusi problémak megoldasa a projekcios algoritmusok hasznalata, ortogonélis projekciokat
alkalmazva a kiilonallo C; halmazokra. Az ortogonélis projekciot nearest point mapping-nek is

nevezik, lényege a haromdimenziés objektumok kétdimenziosként valé megjelenitése.

Az iterativ algoritmusoknak jelenleg harom nagyobb tipusa van hasznalatban, az alabbiak-
ban ezeket részletezem roviden.
ILST (Iterative Least-Square Technique): Ebben a megkozelitésben az Osszes projekciot

az iteracio elején szémoljuk, majd az Osszes korrekciot egyszerre hajtjuk végre. A modszer
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hatranya a tulkorrigalas, amit Goitein [29] oldott meg egy csillapito tag bevezetésével, amelyet
ugy valasztunk, hogy a legjobb legkisebb négyzet-illesztést kapjuk az iterdciok utéan.

ART (Algebraic Reconstruction Technique): A modszert Gordon és munkatarsai [27] ne-
vezték el ART-nak. Az iteraci6 elején egyetlen sugarosszeget szamolunk ki, és a korrekciokat
minden pontra alkalmazzuk, amelyek hozzajarulnak a sugarhoz. Ezt megismételjiik a mésodik,
harmadik, stb. sugarakra is ugy, hogy az el6z6 korrekcidkat is felhasznaljuk, egészen addig,
amig végig nem megyiink az Osszes sugaron. Ez jelent egy iteraciét. A modszer akkor miiko-
dik a legjobban, ha a korrekciok egyszerre egy projekciéra vannak alkalmazva, és az egymast
kdévetd projekciok kozott a szogek nagyok, igy a korrekciok egyméstol fiiggetlenek, és a hibak
nem adodnak Gssze.

SIRT (Simultaneous Iterative Reconstruction Technique): Ezen algoritmus hasznélatakor
minden iteracié egy adott ponttal kezdddik, ami minden rajta atmend sugarra korrigalodik.
Ugyanezt elvégezziik a tobbi pontra is, viszont a korrekciok a szamolasokba vannak beleépitve.
A modszer Gilbert [31] nevéhez kothetd, aki elektron mikroszkopidban hasznalta, de a modszer

késébb hasznalva volt radioizotopos pozitron képalkotashoz [32], és radiocsillagaszathoz [20] is.

4.1.2. A Richardson-Lucy algoritmus

Az iterativ algoritmusoknak létezik egy olyan tipusa, amely a problémat az ML-EM (Maximum
Likelihood - Expectation Maximalization) médszerrel kozeliti meg. Ez az tn. Richardson-Lucy-
algoritmus [33],[31], amely egy viszonylag egyszerti és jol mikods iterativ modszer képek helyre-
allitasara, amelyek egy ismert, tn. ,point spread function” altal lettek modositva. Ha adott egy
Poisson-zajos mérés, illetve egy zajmentes és pontos modellje a mérésnek, a Richardson-Lucy
dekonvoliicioé egy iterativ eljaras segitségével megbecsiili a stirtiségértékeket, minden iteracioval
javitva a becsiilt értékeken [35]. Mivel az algoritmus Poisson-zajt feltételez, altalaban ponto-
sabb az olyan moédszereknél, amelyek figyelmen kiviil hagyjak a zajt, vagy nem Poisson-zajos
modellt hasznélnak. Az iteracidt eredetileg optikdban hasznaltak fix pontos iteracioként. Az

iterativ megoldés a kovetkezd egyenleten alapul:

1 i
k41 k j
Z C30 A X Ay
minden ¢ = 1,...,n-re, ahol n az x vektor hossza, amely vektor a voxelek RSP-értékeit tar-
talmazza, k az iteraciok szdma, A a proton trajektoriak és voxelek kozotti interakcios egytitt-
hatokat tartalmazo matrix (j = 1,...,m a trajektoridk indexe, ahol m a trajektoridk széma),

y pedig a trajektoridk mentén végigintegralt RSP-értékeket tartalmazza, amely megegyezik a

protonok WEPL értékeinek cstkkenésével a trajektoridk mentén végighaladva [22]. Az > Zjl —
l Il
tagot Hadamard-ardnynak nevezziik, és a proton trajektoridk mentén végigintegralt RSP ér-

tékek és a voxel értékek alapjan becsiilt, el6z6 iteracioban szamolt RSP értékek aranyat fejezi

ki.
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Az ML-EM modszert a proton CT-vel torténd képalkotdsba még nem implementaltak. Amig
ez nem valtozik, a Richardson-Lucy dekonvolucié hasznalhato fix pontos iteracioként a proton
CT-s képrekonstrukciohoz linearis problémaként. A [22]-6s cikk volt az els6 1épés a statisztikus
iterativ algoritmusok proton CT-vel valo képrekonstrukcié hasznélatdban, kutatasom ennek

tovabbi fejlesztésére és tesztelésére iranyult.

4.2. Numerikus megval6sitas és a modell optimalizalasa

A kovetkez6kben a [22] cikk f6bb lépéseit és eredményeit, illetve az altalam elvégzett optima-

lizaciot foglalom Gssze.

4.2.1. MLP-szamolas

A Richardson-Lucy algoritmust hasznélo keretrendszer egyik fontos 1épése a Most Likely Path
(MLP) szamolasa. A proton-fantom interakci6 meghatarozasa magaban foglalja az MLP sza-

moléasat és az MLP koriili valoszintiség-stirtiségek kozelitését, ez a kovetkezs lépésekbdl allt:

1. A kimend poziciobdl és a mért iranybol meghatarozhato egy vonal, amelynek a fantommal
vett metszetét tekintve meghatarozhaté a kimeng irany koordinataja. A bejovs irany

koordinataja a nyalab és a fantom metszetébdl lett szdmolva.

2. A mer6leges bejovs és kimend koordinatak a bejovs és kimend iranybeli pozicioknal lettek
szamolva Schulte és munkatarsai [30], illetve Krah és munkatarsai [37] MLP szamolésa

alapjan.

3. Szamitasi megfontolasokbol a fantom belsejében a cikk szerzGje harmadrendi spline ko-

zelitést alkalmazott Williams alapjan [35].

4. Szintén Williams [358] alapjan a valoszintség-stirtség az MLP koriil Gaussos, igy a szamo-
lasok egyszertisitése érdekében a szorast konstansnak vette a szerzd a proton palyajanak
mentén a fantom belsejében. Ezen megkozelités nem veszi figyelembe a bizonytalanséig
karakterisztikajat a proton palyajanak mentén, de tartalmazza a bizonytalansag mérté-

két, amely a proton fantomon val6 szérédasabol szarmazik.

4.2.2. Hasznalt fantomok

A [22] cikk szerzGje kétféle fantomot hasznalt a Richardson-Lucy algoritmus tesztelésére és ki-
értékelésére. A rekonstrukcio térbeli felbontasat Derenzo fantom segitségével vizsgalta, amely
egy 200 mm atmérGji vizhenger, benne hat szektornyi, 1,5-6 mm atmér6ji aluminium ruad-
dal [39]. A masik fantom a CTP404 fantom volt, amelyet a The Phantom Laboratory fejlesztett
ki annak érdekében, hogy meg lehessen mérni, mennyire pontosan rekonstrualédnak az anya-

gi tulajdonsigok a fantom egy homogén teriiletén. Az RSP rekonstrukciés pontossagat mas
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néven siirtiségfelbontasnak is nevezik, és hasznalhaté a proton CT-vel valo képalkotés kiértéke-

lésére is. A CTP404 fantom egy 150 mm atmér6ji epoxy henger, amely 8 kiilonb6z§ anyagot

tartalmaz a belsejében, melyek 12,2 mm atmérgjiek. Ebben a kutatasban a keretrendszer

optimalizalasdhoz a minél pontosabb tesztelés érdekében én is ezt a két fantomot hasznaltam.

4.2.3. A szimulaci6 lépései

1.

Az adatok generéalasa mind az idézett cikkben [22], mind jelen kutatéasban a Monte Carlo-
modszerrel valosult meg. A kutatasban a Geantd 11.1.2-es verziojat hasznaltam [10] a
GATE 9.2-es verzidjaval [11]. A kép egy szeletének adatait 360°-ban, 2°-onként mintaveé-
teleztem. A Derenzo fantomra 220 mm-es FOV (Field of view) (amely a két széls6 nyalab
kozépvonalai kozott lett mérve) lett alkalmazva (111 nyalabpozicid, 2 mm-es lépésekben),
a CTP404 fantomra pedig 170 mm (86 nyalabpozicio, 2 mm-es lépésekben). A detektor
Monte Carlo-szimulaciéban valé modellezése helyett a pontos pozicié, irany és energia az
els6 nyomkovets rétegben lett megmérve, majd a kovetkezd 1épésben lettek hozzédadva a

mérési bizonytalansagok.

. A masodik lépés a mérési hibak szimuléalasa volt pozicidkra és irdnyokra. Ez korrelalt

s,z

nyahoz hozza lett adva. A mérési bizonytalansag a [37] cikket veszi alapul. A WEPL

mérési hibaja szintén Gauss-eloszlasbol szarmazik.

. A mérési adatokon 3-sigma-filterezés volt alkalmazva, az irdny-, illetve a WEPL-értékekre.

A filterezés célja kiszlirni azokat a protonokat, amelyek a paciensen beliil nuklearis titko-

zéseken mennek keresztiil. Ezt a tipusu filterezést Schulte [30] valositotta meg.

. A kovetkezd 1épés az MLP szamolasa volt. Ezalatt a fantom koriili hengerbe bemend és

onnan kijové protonok legvaldsziniibb pozicidjanak kiszamolaséat értjiik, amely 1épésben
a [30] cikkben talalhato (24)-es formulat hasznaljuk.

A kiilénbozd protonokbol a Richardson-Lucy algoritmus segitségével szamoltuk ki az
RSP-eloszlast. Menet kozbeni rendszermatrix-szamoléast alkalmaztunk, amely a valoszi-

niiségstirtiség harmadrendi spline-kozelitésén alapul.

Az utolso 1épés a kiértékelés volt. A cikkhez hasonléan a térbeli felbontéshoz a Derenzo

fantomot, a stirtiségbeli felbontashoz pedig a CTP404 fantomot hasznaltam.

4.2.4. A Richardson-Lucy algoritmus megvalésitasa

Az algoritmus egy CUDA seegitségével GPU gyorsitott C++ kodban lett implementélva. El6-

szOr a geometriat tartalmazo informaciokat és egy txt-fajl adatait toltjik be a GPU memoria-

jaba, amely az egyes protonok poziciéirdl, energiairdl, iranyarol tartalmaz informéciokat.
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Kiilonb6z6 GPU-kernelek felelGsek a szamitasok elvégzéséért. Ezen kernelek megosztott me-
moriat, illetve szalakat hasznalnak a szamitas optimalizalasa érdekében. A kernelekben torténik
kép frissitése minden alkalommal a Hadamard-aranyok és proton-trajektoriak alapjan.

A maximalis protonszam, és egyéb konstansok a kod elején keriilnek definidlasra. Kiilonbozd
osztalyok tartoznak a mért adatok betoltéséhez, illetve a méatrix fajlba irasahoz is. A kod
f6 fiiggvénye alkalmazza az osztalyokat, amelyek a GPU-n torténd futtatasért és az adatok
beolvasaséért, illetve fajlba frasaért felel6sek, majd elvégzi a megadott szami iterdciot. Minden
iteracioban megtorténik a Hadamard-arany kiszamitésa, és az adatok frissitése, illetve szintén

megadott id6kozonként megtorténik az iteracié aktualis allapotanak kimentése.

4.2.5. A modell optimalizaciéja

A hatékonysag és a funkcionalitas novelése érdekében sziikség volt a keretrendszer optimaliza-
cidjara.

Munkam jelentds része ezen keretrendszer optimalizélasa és tesztelése volt. A Richardson-
Lucy algoritmust implemental6 keretrendszer képrekonstrukciohoz sziikséges futasi ideje nem
elég révid ahhoz, hogy a modszer klinikailag is alkalmazhato legyen, igy a modell egyszeri
hasznalhatosdga mellett masik f6 célom ennek javitasa volt. A kezdeti keretrendszerben ta-
pasztalhato volt, hogy a kod sok, nem optimalisan megirt részt tartalmazott, valamint nem
volt egyértelmi a hasznélata, mivel a kiilonbo6zd 1épések nem egy helyen szerepeltek, igy sok ke-
resést és id6t igényelt a kiilonb6z6 részek megtalalasa és értelmezése. Ezt javitando, a kodokat
kompaktabba alakitottam, egyesitve 6ket, hogy minél dtlathatobb és konnyebben alkalmazhaté
legyen.

Az eredeti keretrendszerben a programok futtatasahoz kodbeli modositasokra volt sziikség
a kiilonbozd elérési utvonalak megadasahoz, illetve a kiilonbozs futtatési paraméterek (pl. az
iteraciok vagy a mentési periddusok szama) modositasa is a kodon belill tértént meg. Ezt
olyan moédon modositottam, hogy lehetséges legyen a parancssorbol torténd futtatas, valamint
létrehoztam konfiguracios fajlokat, amelyekben konnyen és gyorsan atirhatoak a sziikséges pa-
raméterek.

A Geant4 segitségével késziilt szimulaciok rendkiviil idGigényesek. A futasi id6 csokkentése
érdekében a rendelkezésre allo CPU eréforrasokon parallel moédon futtattam a szamitasokat.
Ennek eredményeként a szimulécidhoz sziikséges szamitasokat parhuzamosan futtathatjuk, op-
timalizalva ezzel a teljesitményt, és gyorsitva a szimulaciok futésat.

A szamitasokhoz a Wigner Tudomanyos Szamitasi Laboratériuménak gépeit hasznaltuk.
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4.3. A modell tesztelése
4.3.1. Derenzo fantom

A [22] cikk szerzdje a Derenzo fantomot a térbeli felbontés tesztelésére alkalmazta, ez a jelen
kutatésba is implementélva lett. ElGszor a Derenzo fantom makrédja alapjan abrazoltam az
eredeti fantomképet. Ezt kovetGen egy képszeletének az x és y tengelyre projektalt intenzitasat
abrazoltam, majd ugyanezt elvégeztem a 300. iteracioban rekonstrualt képre is. A két képet
ezutan Osszehasonlitottam olyan médon, hogy az atlagos intenzitasban vald tavolsdgot mértem

a ,csicsok” és a ,yvolgyek” kozott.

4.3.2. CTP404 fantom

A CTP404 fantom kivaloan alkalmas a strtiségfelbontas mértékének meghatarozasara. Ehhez
el6szor a Geantd és Python segitségével képet készitettem az ,eredeti” fantomrol, amelynek
paramétereit (pl. anyagok, méretek, stb.) egy makro tartalmazta. A CTP404 fantom nyolc,
kiilonb6zd anyagbol késziilt rudat tartalmaz. Az eredeti fantomrol késziilt kép megfelels szele-
tén egy rudon beliil vizsgaltam az intenzitasértékeket, majd ezeket megfeleltettem a kiilonbo6zé
anyagokra ismert RSP-értékekkel. Ezt kovetSen a rekonstruélt képek koziil kivalasztottam a
300. iteracional késziilt képet. Ezen a képen egy ridon beliill nem volt konstans az inten-
zitasérték, igy minden rudra 5 pontban vettem mintat az intenzitasértékrdl, és végiil ezeket
atlagoltam. Ezt kdvetSen az eredeti kép intenzitas- és RSP-értékeit referenciaul véve kiszamol-

tam a rekonstrualt fantom rudjainak RSP-értékeit.

4.3.3. A referencia- és a rekonstrualt képek kiilonbségei

Erdemesnek véltem megvizsgalni az algoritmus pontossagat olyan modon, hogy a rekonstrualt
képek eredetitl valo eltérését vizsgalom. Ehhez a tobbek kozott a [12] cikkben is alkalmazott
modszert valositottam meg. A képek kiilonbségeit szamol6 kodot Pythonban irtam, a modszert
pedig a CTP404 fantomra alkalmaztam. A Derenzo fantom nem tartalmaz annyi kiilonb6z6
strtiségi anyagot, mint a CTP404, igy erre a fantomra kevésbé volt indokolt az ilyen tipusu

kiértékelés elvégzése.
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5. Eredmények

5.1. Futasi id6

Az altalam elvégzett egyszeriisitd és optimalizalo 1épések hatéasara sikeriilt a futasi id6 hosszat
2-3 orara roviditeni a kordbbi, akar mésfél-két napig tarto futasi id6hoz képest, amely alapve-
t6 elényokkel jar a proton CT-vel végzett képrekonstrukcié esetében. Annak ellenére, hogy a
keretrendszer futési ideje még mindig magas a klinikai rutinban valé alkalmazéshoz (a klinikai
hasznélathoz perces nagysagrendi futasi id6 a cél), ez a fejlesztés mar énmagaban fontos ered-

ményt képvisel, amely magaban hordozza a tovabbi optimalizacio lehetségét (1d. Kitekintés).

5.2. A rekonstrualt képek kiilonbo6z6 iteracidk esetében
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(a) A CTP404 fantom rekonstrualt képe (b) A CTP404 fantom rekonstrualt képe

a 10. iteracioban. a 100. iteracioban.

0 50 100 150 200 250 ’ 0 50 100 150 200 250
Y ¥

(c) A CTP404 fantom rekonstrualt képe (d) A CTP404 fantom rekonstrualt képe

a 200. iteracioban. a 300. iteracioban.

9. abra. A CTP404 fantom rekonstrualt képei a 10., 100., 200. és 300. iteraciéban.
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Az 9 és 10 abrakon a CTP404 fantom, illetve a Derenzo fantom rekonstrualt képei lathatoak
a 10., 100., 200. és 300. iteraciéban. A program futtatdsa soran az iterdciok szamat 600 volt,
azonban jol latszik, hogy a képmindség mar a 200. iteracidra jelentSs javulést ér el, a 300.
iteraciora pedig mar csak minimalis kiilénbség van a 200. és a 300. iteracidoban elkésziilt képek
kozott. A futas soran a maximalis protonszam 5 - 10° volt. A 600 iteraciobol minden 10. képre

tortént mentés.
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(a) A Derenzo fantom rekonstrualt képe (b) A Derenzo fantom rekonstrualt képe

0 50 100 150 200 250
¥

a 10. iteraciéban. a 100. iteracioban.

(¢) A Derenzo fantom rekonstrualt képe (d) A Derenzo fantom rekonstrualt képe

a 200. iteracioban. a 300. iteracioban.

10. abra. A Derenzo fantom rekonstrualt képei a 10., 100., 200. és 300. iteracidéban.

5.3. A térbeli felbontas vizsgalata

A térbeli felbontés vizsgalatat a Derenzo fantom segitségével végeztem, a Modszerek fejezetben
leirt médon. Az eredeti fantomkép és rekonstrualt valtozata a 11. abran lathatéak. A 12. abran
az eredeti fantom egy képszelete, és annak az x és y tengelyre projektalt intenzitasa, a 13 abran
pedig a rekonstruélt kép ugyanezen szelete és az x, y tengelyekre projektalt intenzitas lathato.

A rekonstruélt képek koziil a 300. iteracioban késziilt képet hasznaltam fel.
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(a) Az eredeti Derenzo fantom. (b) A rekonstrualt Derenzo fantom.

11. dbra. Az eredeti és a rekonstrualt Derenzo fantom.
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(a) Az eredeti Derenzo fantom egy szele- (b) A tengelyekre projektalt intenzita-
te. sok.

12. abra. Az eredeti Derenzo fantom egy szelete és az x, y tengelyekre projektalt intenzitasok.
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szelete. sok.

13. abra. A rekonstrualt Derenzo fantom egy szelete és az x, y tengelyekre projektalt intenzi-

tasok.

A térbeli felbontés tovabbi vizsgalatdhoz Osszehasonlitottam az eredeti Derenzo fantom,
és a rekonstrualt képe wvalley-to-peak intenzitasaranyait. Ehhez az intenzitdsaranyokat a re-
konstrualt képre 5-5 pontban néztem (x és y tengelyre), majd atlagoltam. Az eredeti kép
intenzitasardnya mindkét tengelyre egzaktul 0,78 volt, mig a rekonstrualt kép intenzitasara-
nya az x tengelyre 0,71-nek, az y tengelyre 0,69-nek adoédott. Ezen értékek, valamint a 12
és 13 képek kvalitativ 6ssezhasonlitasa alapjan a rekonstrukcioé térbeli felbontasa megfelelének

mondhato.

5.4. A stirtiségbeli felbontas vizsgalata

A stirtiségbeli felbontast a CTP404 fantom segitségével, szintén a Modszerek fejezetben leirtak
alapjan vizsgaltam. Az eredeti és a rekonstrualt fantomképek a 14 abran lathatoak. Az in-
tenzitasértékeket és a hozzajuk tartozdé RSP-értékeket a kiilonb6z6 rudakra az 1 tablazatban

foglaltam Gssze.
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(a) Az eredeti CTP404 fantom. (b) A rekonstrualt CTP404 fantom.

14. dbra. Az eredeti és a rekonstrualt CTP404 fantom.

Anyag Intenzitas (eredeti fantom) | RSP (eredeti fantom) | Intenzitas (rekonstrualt fantom) | RSP (rekonstrualt fantom) Relativ kiilonbségek
Levegd 0,0 0,000 0,1 5,324-107* 5,324-107*
Teflon 234,0 1,833 2234 1,749 0,046
Delrin 174,0 1,363 164,6 1.289 0,054
PMMA 150,0 1,179 143,6 1,124 0,047
Levegs 0,0 0,000 0,1 5,168 -107* 5,168 -107*
Polystyrene 134,0 1,048 126,0 0,987 0,058
Polyethylene 128.0 1,003 1174 0,919 0,084
PMP 110,0 0,866 103,8 0,813 0,061

1. tablazat. Az eredeti CTP404 fantom és a rekonstrualt képe ridjainak intenzitas- és RSP-

értékei.

5.5. A rekonstrualt képek kiilonbségei

A CTP404 fantom 10., 100., 200. és 300. iteracidban késziilt rekonstruélt képére elvégeztem
az eredeti képbdl vald kivondsukat, majd a kiilonbségeket abrazoltam. A kiilonbségképek a
15 abran lathatéak. Az abrékon jol lathatd, hogy a 10. iterdcidban késziilt kép esetén a
legnagyobbak a kiilonbségek, majd az iteraciok novelésével csokkennek. A 300. iteraciéban
késziilt kép esetében a kiilonbség negativ iranyba tolodott el. Ennek az oka az lehet, hogy a 300.
iteracio koriil a képrekonstrukeio elkezd zajossa valni. Ez fontos eredmény a sziikséges iteraciok
szamat tekintve, hiszen azt jelenti, hogy elég a 200. iteracidig elvégezni a rekonstrukciot, amely

jelentdsen leréviditi a futés idejét.
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Differences between the reconstructed and the original images

Differences between the reconstructed and the original images

0
06 03
50 04 50 o2
02 01
100 100 .
0.0 | | 0.0
i ]
150 150 ]
0.2 y -0.1
My s #
"o '8 o
200 —0.4 200 = —0.2
—0.6 -0.3
250 4 250
4 50 100 150 200 250 0 50 100 150 200 250
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(c) A 200. iteracioban késziilt kép és az (d) A 300. iteracioban késziilt kép és az

eredeti kép kiilonbsége. eredeti kép kiilonbsége.

15. abra. A CTP404 fantommal késziilt kiillonbségképek.

s

A kiilonbségeket szdmszertisitve is Osszehasonlitottam az egyes iteraciokra, ezeket a 2 tab-

lazatban foglaltam 6ssze. A kovetkezd metrikdkat hasznaltam az Osszehasonlitédshoz:
1. Absolute Error (AE): Az egymastol kiilonbozs pixelek szama.

2. Peak Absolute Error (PAE): A legnagyobb abszolut kiilonbség barmely két Gsszetar-

tozo6 pixel kozott.

3. Mean Absolute Error (MAE): A legnagyobb abszolut kiilonbség az Osszetartozo pi-
xelek kozott.
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4. Mean Squared Error (MSE): Az atlagos kiilonbségnégyzet két Gsszetartozo pixel
kozott.

5. Root Mean Square Error (RMSE): Az MSE gyoke.

Azt tapasztaltam, hogy bar a kiilonbségképeken a 300. iteracio képe zajosabbnak tiinik, a
kvantitativ 6sszehasonlitasban jobb eredményeket kapunk, mint a korabbi iteraciokra. A kérdés

tovabbi vizsgalodast tovabbi vizsgélatokat és optimalizaciot igényel.

Metrika | 10. iteracio | 100. iteracio | 200. iteracio | 300. iteracio
AE 261440 93719 92096 90632
PAE 242 255 255 255
MAE 30,64 3,19 3,13 2,77
MSE 1269,44 62,07 59,28 53,37
RMSE 35,63 7,88 7,70 7,31

2. tablazat. A képek kiilonbségeinek kvantitativ 0sszehasonlitésa.
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6. Osszefoglalas

A modern sugarterapidk kozil kiemelked6 eredményeket ér el napjainkban a protonterapia,
amely soran a besugarzastervezéshez jelenleg rontgen komputertomografia segitségével alkot-
nak képeket a paciensrol, azonban ez a Hounsfield-egységek és a Relative Stopping Power (RSP)
kozotti konverzié kovetkeztében hibat eredményez. Ennek javitasara alkalmazhato a kevésbé
elterjedt proton komputertomografia, amely protonok segitségével alkot képet a péaciensrdl.
Proton CT esetében a ,hagyoményos” rontgen CT hasznélatakor végzett képrekonstrukecios
modszerek nem hasznélhatdak, mivel a proton palyaja a tobbszoros Coulomb-szoras miatt je-
lent&sen megvaltozhat. A pontos képrekonstrukecié érdekében tobbféle algoritmus is ki lett dol-
gozva, és hasznalatban van, ezek koziil a legelterjedtebbek az iterativ rekonstrukcios modszerek.
Ezen modszereknek két nagyobb tipusa van, a statisztikus iterativ modszerek és a projekcios
modszerek. Jelenleg képrekonstrukciohoz projekcidés modszereket hasznalnak, azonban a Ber-
gen Proton CT Kollaborécié csoport keretein beliil kidolgozasra keriilt egy statisztikus iterativ
algoritmust hasznélo keretrendszer kidolgozésa, amely a Richardson-Lucy dekonvoliciot veszi
alapul. Munkam soran ezt a keretrendszert optimalizaltam és teszteltem.

Az optimalizalés soran leegyszerisitettem a keretrendszert. Ez magaban foglalta a kodok
kompaktabba és felhasznalobaratta tételét, amellyel a célom az atlathatosag és az egyszerd
hasznalhatosag volt. A futési id6t is sikeriilt szignifikdnsan leréviditeni, azonban a keretrendszer
tovabbi optimalizalast igényel ahhoz, hogy klinikai rutinban val6 alkalmazésa is lehetséges
legyen.

Az algoritmust az eredeti fejlesztés soran is hasznélt fantomokra vizsgéltam, ezek Derenzo
és C'TP404 fantomok voltak, amelyekkel a térbeli-, illetve a stirtiségfelbontést tudtam vizsgal-
ni. A rekonstrualt képek mindsége megegyezd volt az eredeti koddal késziilt képekével. Egy
ezen keretrendszerben kordbban nem alkalmazott kiértékelési modszert is hasznaltam, amely
a rekonstrualt képeket hasonlitotta Gssze az eredeti, makr6 fajlok paramétereit felhasznélva
abrazolt fantomokkal. Ezt a kiértékelést a C'TP404 fantomra végeztem el, tobbféle iteracioval
késziilt képekre. Azt taldltam, hogy a képek kozotti kiilonbségek a 200. iteracioban késziilt
képig pozitivak voltak, és latvanyosan csckkentek, azonban a 300. iterécioban késziilt kép
esetében mar negativ volt a kiilonbség. A képek kozotti kiillonbségeket kvantitativ modon is
Osszehasonlitottam, kiillonb6z6 metrikakat hasznalva. Ezen Osszehasonlitéds eredményeképpen
azt kaptam, hogy az iteraciok szaméanak novelésével a képek kozotti kiilonbségek csokkennek,

ezt a kérdést a jovében tovabb szeretném vizsgalni.
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7. Kitekintés

A kutatas igéretes, és sok tovabbfejlesztési potencialt rejt. Ezek kozé tartozik a futasi id6
tovabbi optimalizalasa, amely ugyan lerévidiilt az eredeti algoritmus futési idejéhez képest, de
tovabbra sem elég rovid ahhoz, hogy a keretrendszer klinikai rutinban is hasznélhaté lehes-
sen. A keretrendszer egyszerid hasznalata is tovabb optimalizalhatd, még tobb automatizacio
bevezetésével.

Jelen fazisdban az algoritmus kizardlag hengerszimmetrikus fantomokra mtikodik, igy hosszi-
tava céljaim kozott van a modszer realisztikusabb fantomokra valo kiterjesztése.

Tovabbi célom implementalni a gépi tanulést is a programba, mely véleményem szerint
akar klinikai hasznalhatosagra alkalmas futési id6t eredményezne. Osszességében a projektem
f6 célja a klinikai rutinban val6 hasznalhatosag, amely a statisztikus alapt iterativ algoritmusok

bevezetését jelentené a proton CT-vel torténs képalkotasba.

8. Koszonetnyilvanitas

ElsGsorban szeretném megkoszonni témavezetémnek, Dr. Biré Gabornak a végtelen tiirelmét,
a rengeteg segitséget és tudast, amit kaptam téle. Koszonettel tartozom Dr. Papp Gabornak
a meglatasaiért, tapasztalataiért, és a munkam alapos feliilvizsgalataért. Koszonom Dr. Bar-
nafoldi Gergelynek is a tamogatasat, és hogy segitett elinditani ezen az tton, valamint korabbi
témavezetémnek, Dr. Frohlich Georgindnak, hiszen nélkiile nem lennék most ott, ahol vagyok.
Végiil, de nem utols6 sorban koszénom a paromnak, csaladomnak és barataimnak a rengeteg
tamogatast és biztatast, amit folyamatosan nytujtottak és nytijtanak nekem.

Munkam nem sziilethetett volna meg a Nemzeti Kutatési, Fejlesztési és Innovacios Hivatal
(NKFIH) tamogatéasa nélkiil, az OTKA K135515 pélyazaton keresztiil, illetve a Wigner GPU

Labor szamitogépes eréforrasai nélkiil.

29



Hivatkozasok

1]
12l

3]

4]
[5]

[6]

17l

8]

19]

[10]

[11]

[12]

[13]

Cancer today. https://gco.iarc.fr/today.com. September 19, 2023.

Philip Mayles, Alan Nahum, and Jean-Claude Rosenwald. Handbook of radiotherapy phy-
sics: theory and practice. CRC Press, 2007.

JF Fowler. What can we expect from dose escalation using proton beams?  Clinical
Oncology, 15(1):S10-S15, 2003.

Robert R Wilson. Radiological use of fast protons. Radiology, 47(5):487-491, 1946.

Wayne D Newhauser and Rui Zhang. The physics of proton therapy. Physics in Medicine
€9 Biology, 60(8):R155, 2015.

Ugo Amaldi, Manjit Dosanjh, Jacques Balosso, Jens Overgaard, and Brita Sgrensen. A

facility for tumour therapy and biomedical research in south-eastern europe. 09 2019.

Simon Deycmar, Erica Faccin, Tamara Kazimova, Philip Knobel, Irma Telarovic, Fabienne
Tschanz, Verena Waller, Rona Winkler, Carmen Yong, Dario Zingariello, and Martin
Pruschy. The relative biological effectiveness of proton irradiation in dependence of dna
damage repair. The British Journal of Radiology, 93:20190494, 11 2019.

Seo Hyun Park and Jin Oh Kang. Basics of particle therapy i: physics. Radiation oncology
journal, 29(3):135, 2011.

David Robert Grimes, Daniel R Warren, and Mike Partridge. An approximate analytical
solution of the bethe equation for charged particles in the radiotherapeutic energy range.
Scientific reports, 7(1):9781, 2017.

Claudia Patrignani, K Agashe, G Aielli, C Amsler, M Antonelli, DM Asner, H Baer,
Sw Banerjee, RM Barnett, T Basaglia, et al. Review of particle physics. 2016.

Adeel Kaiser, John G Eley, Nasarachi E Onyeuku, Stephanie R Rice, Carleen C Wright,
Nathan E McGovern, Megan Sank, Mingyao Zhu, Zeljko Vujaskovic, Charles B Simo-
ne 2nd, et al. Proton therapy delivery and its clinical application in select solid tumor
malignancies. JoVE (Journal of Visualized Experiments), (144):e58372, 2019.

Caesar E Ordonez, Nicholas T Karonis, Kirk L. Duffin, John R Winans, Ethan A DeJongh,
Don F DeJongh, George Coutrakon, Nicole F Myers, Mark Pankuch, and James S Welsh.

Fast in situ image reconstruction for proton radiography. Journal of radiation oncology,
8:185-198, 2019.

What is beam hardening in ct? https://imaging.rigaku.com/blog/
what-is-beam-hardening-in-ct.

30


https://gco.iarc.fr/today.com
https://imaging.rigaku.com/blog/what-is-beam-hardening-in-ct
https://imaging.rigaku.com/blog/what-is-beam-hardening-in-ct

[14]

[15]

[16]

[17]

18]

[19]

[20]

21]

22]

23]

[24]

George Dedes, Jannis Dickmann, Katharina Niepel, Philipp Wesp, Robert P Johnson,
Mark Pankuch, Vladimir Bashkirov, Simon Rit, Lennart Volz, Reinhard W Schulte, et al.
Experimental comparison of proton ct and dual energy x-ray ct for relative stopping power
estimation in proton therapy. Physics in Medicine €& Biology, 64(16):165002, 2019.

Angela Cantatore and Pavel Miiller. Introduction to computed tomography. Kgs. Lyngby:
DTU Mechanical Engineering, 2011.

Johan Alme, Gergely Gabor Barnafoldi, Rene Barthel, Vyacheslav Borshchov, Tea Bodo-
va, Anthony Van den Brink, Stephan Brons, Mamdouh Chaar, Viljar Eikeland, Grigory

Feofilov, et al. A high-granularity digital tracking calorimeter optimized for proton ct.
Frontiers in physics, 8:568243, 2020.

David C Hansen, Joao Seco, Thomas Sangild Sgrensen, Jorgen Breede Baltzer Petersen,
Joachim E Wildberger, Frank Verhaegen, and Guillaume Landry. A simulation study on
proton computed tomography (ct) stopping power accuracy using dual energy ct scans as
benchmark. Acta oncologica, 54(9):1638-1642, 2015.

Alexander Koschik, Christian Bula, Jiirgen Duppich, Alexander Gerbershagen, Martin
Grossmann, Marco Schippers, and Jorg Welte. Gantry 3: Further development of the psi
proscan proton therapy facility. 05 2015.

Betty Abelev, J Adam, D Adamova, MM Aggarwal, G Aglieri Rinella, M Agnello, A Agos-
tinelli, N Agrawal, Z Ahammed, N Ahmad, et al. Technical design report for the upgrade
of the alice inner tracking system. Journal of Physics G: Nuclear and Particle Physics,
41(8), 2014.

Jarle Rambo Sglie, Lennart Volz, Helge Egil Seime Pettersen, Pierluigi Piersimoni,
Odd Harald Odland, Dieter Rohrich, Havard Helstrup, Thomas Peitzmann, Kjetil Ul-
laland, Monika Varga-Kofarago, et al. Image quality of list-mode proton imaging without
front trackers. Physics in Medicine & Biology, 65(13):135012, 2020.

Dudas Bence. Ideghélozatok alkalmazasa a proton tomografisban. MSc Tézis, Edtvis

Lordnd Tudomdanyegyetem, 2023.

Akos Sudar and Gergely Gabor Barnafoldi. Proton Computed Tomography Based on
Richardson-Lucy Algorithm. arXiv:2212.00126, 2022.

Johann Radon. 1.1 iiber die bestimmung von funktionen durch ihre integralwerte langs
gewisser mannigfaltigkeiten. Classic papers in modern diagnostic radiology, 5(21):124,
2005.

Rodney A Brooks and Giovanni Di Chiro. Theory of image reconstruction in computed
tomography. Radiology, 117(3):561-572, 1975.
31



[25]

[26]

27]

28]

[29]

130]

[31]

32]

[33]

[34]

[35]

[36]

37]

[38]

Scott Penfold and Yair Censor. Techniques in iterative proton ct image reconstruction.
Sensing and Imaging, 16:1-21, 2015.

Ronald N Bracewell. Strip integration in radio astronomy. Australian Journal of Physics,
9(2):198-217, 1956.

Richard Gordon, Robert Bender, and Gabor T Herman. Algebraic reconstruction techni-
ques (art) for three-dimensional electron microscopy and x-ray photography. Journal of
theoretical Biology, 29(3):471-481, 1970.

PV Vavilov. Tonization losses of high-energy heavy particles. Soviet Phys. JETP, 5, 1957.

Michael Goitein.  Three-dimensional density reconstruction from a series of two-
dimensional projections. Nuclear Instruments and Methods, 101(3):509-518, 1972.

Jiseoc Lee, Changhwan Kim, Byungjun Min, Jungwon Kwak, Seyjoon Park, Se Byeong
Lee, Sungyong Park, and Seungryong Cho. Sparse-view proton computed tomography
using modulated proton beams. Medical physics, 42(2):1129-1137, 2015.

P Gilbert. Iterative methods for the reconstruction of three-dimensional objects from
projections. J. theor. Biol, 36(105), 1972.

P Schmidlin. Iterative separation of sections in tomographic scintigrams. Nuklearmedizin-
NuclearMedicine, 11(01):17-23, 1972.

Leon B Lucy. An iterative technique for the rectification of observed distributions. Astro-
nomical Journal, Vol. 79, p. 745 (1974), 79:745, 1974.

William Hadley Richardson. Bayesian-based iterative method of image restoration. JoSA,
62(1):55-59, 1972.

Maria Ingaramo, Andrew G York, Eelco Hoogendoorn, Marten Postma, Hari Shroff, and
George H Patterson. Richardson—lucy deconvolution as a general tool for combining images
with complementary strengths. ChemPhysChem, 15(4):794-800, 2014.

RW Schulte, SN Penfold, JT Tafas, and KE Schubert. A maximum likelihood proton path
formalism for application in proton computed tomography. Medical physics, 35(11):4849—
4856, 2008.

Nils Krah, Feriel Khellaf, Jean Michel Létang, Simon Rit, and Ilaria Rinaldi. A comp-
rehensive theoretical comparison of proton imaging set-ups in terms of spatial resolution.
Physics in Medicine & Biology, 63(13):135013, 2018.

David C Williams. The most likely path of an energetic charged particle through a uniform
medium. Physics in Medicine & Biology, 49(13):2899, 2004.
32



[39]

[40]

[41]

SE Derenzo, TF Budinger, JL. Cahoon, RH Huesman, and HG Jackson. High resoluti-
on computed tomography of positron emitters. IEEE transactions on Nuclear Science,
24(1):544-558, 1977.

Sea Agostinelli, John Allison, K al Amako, John Apostolakis, H Araujo, Pedro Arce,
Makoto Asai, D Axen, Swagato Banerjee, GJNI Barrand, et al. Geant4d—a simulation
toolkit. Nuclear instruments and methods in physics research section A: Accelerators,

Spectrometers, Detectors and Associated Equipment, 506(3):250-303, 2003.

Sébastien Jan, G Santin, D Strul, Steven Staelens, K Assié, D Autret, S Avner, R Barbier,
M Bardies, PM Bloomfield, et al. Gate: a simulation toolkit for pet and spect. Physics
in Medicine € Biology, 49(19):4543, 2004.

33



	Bevezetés
	A proton energialeadási folyamatai
	Coulomb-szórás
	Rugalmatlan szórás (p, d, p', n, )
	Elektroncsere


	Proton komputertomográfia
	Proton CT működési elve és motivációja
	A kezelés menete
	A Bergen pCT Kollaboráció
	Célkitűzések

	Módszerek
	Képrekonstrukciós eljárások
	Iteratív rekonstrukciós módszerek
	A Richardson-Lucy algoritmus

	Numerikus megvalósítás és a modell optimalizálása
	MLP-számolás
	Használt fantomok
	A szimuláció lépései
	A Richardson-Lucy algoritmus megvalósítása
	A modell optimalizációja

	A modell tesztelése
	Derenzo fantom
	CTP404 fantom
	A referencia- és a rekonstruált képek különbségei


	Eredmények
	Futási idő
	A rekonstruált képek különböző iterációk esetében
	A térbeli felbontás vizsgálata
	A sűrűségbeli felbontás vizsgálata
	A rekonstruált képek különbségei

	Összefoglalás
	Kitekintés
	Köszönetnyilvánítás

