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Absztrakt

A rakgyogyitasban az egyik legeredményesebben alkalmazott kezelés a protonterapia, amely-
nek kulcsfontossagi eleme a besugarzastervezés. Ehhez altalaban foton CT-t hasznélnak, mely
azonban nem ad megfelelGen pontos informaciot a proton hatotavolsagarol, ezért a besugarzas-
tervezéshez kedvezbb a proton CT-vel torténd képalkotas. A protonok Coulomb-szorasa miatt
fontos feladat a Relative Stopping Power voxel szinti kiszamitésa (igy a trajektoriak megfe-
lels kezelése is), amelyre tobb algoritmus is sziiletett. Kutatasom célja a Bergen proton-CT
Kollaboracioban fejlesztett Richardson-Lucy algoritmust hasznalé programcsomag tesztelése,
tovabbfejlesztése és optimalizalasa.

A kutatashoz sziikséges szimuléaciokat a Geant4 és Gate szoftver segitségével készitettem. A
Richardson-Lucy algoritmust hasznélé keretrendszert a megfelel6 modszerekkel optimalizaltam
a gyorsabb és hatékonyabb miikddés érdekében. Az algoritmus miikodését és a képrekonst-
rukciot kiilonboz6 energidkon, illetve orvosi képalkotd rendszerek teljesitményének a mérésére
kifejlesztett fantomokon ellenériztem.

Munkam soran sikeriilt optimalizalnom az algoritmust, a futasi idé szignifikdsan révidebb
lett. A fantomok rekonstrukcidjanak kiértékelése alapjan azt taldltam, hogy az algoritmus a
megkivant pontossdggal miikodik.

Hosszutava céljaim kozott van a tovabbi optimalizélas, illetve a klinikai szempontbol valod

hasznalhatosag megvalositasa (amely magaban foglalja a futasi id tovabbi leréviditését).



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 [8]. 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 [9].
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 hatasossaga jelentsen fligg a részecske tipusatol, amellyel az adott kezelés tor-
ténik. Kiils§ besugarzas soran a legelterjedtebb az elektromagneses besugérzas, amely soran
fotonnyalabbal sugérozzék be a beteget [10]. A technika el6nye, hogy kénnyen 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 elhelyezked$ daganatok protonnyalabbal valo kezelését [11].
Az els6 kezelés 1954-ben tortént meg, és ezt kdvetfen a protonterapia egy széles korben alkal-
mazott és kutatott kezelési modszerré valt, amely fejl§dés a fizika és az orvostudomany egyéb

teriiletein valo fejlédésnek (gyorsitok, képalkoto rendszerek, stb.) volt koszonhets [12]. A
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fotonnal szemben a protonok vagy nehézionok energialeadéasi gorbéjén latszik, hogy kezdeti
energiatol fliggden a kozegen beliill mas-méas mélységben adjik le a legnagyobb fajlagos enegi-

at: ezt a csucsot Bragg-csiuicsnak nevezziik (1. abra). Ezen karakterisztikdnak koszonheten a
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1. 4bra. Nagyenergias foton- (kék), proton- (zold) és szénionnyalab (piros) dézismélység-profilja

vizben [1].

proton- és nehézionnyalabokkal végzett kezelések esetében pontosabban szabalyozhato a besu-
garzas, illetve a tumor kozelében 1évS egészséges szovetek is kevésbé karosodnak, mint a foton-
vagy elektronnyalabbal végzett besugarzas esetében. Az egyik ok, amiért a protonnyalabbal
végzett sugarkezelés kevéshé elterjedt az elektromégneses nyalabokkal valé besugarzasnal, a
kezelés koltsegessége, illetve a forras (gyorsitd) meérete [10]. A 2. abran A HIT Centre (Hei-
delberg) elrendezése lathato. A HIT volt az els6 szénion- és protonterapiai kézpont, ahol 2017
végére 4700 pacienst kezeltek szénion-terapiaval [1]. A maésik ok, amiért kevésbé elterjedt ez
a tipusu kezelés, a technologia kezdetlegessége, amely egy széles korben kutatott és fejlesztett

tertilet jelenleg is.

(1)ion
sources

| treatment
\ room 1

.’
72
treatment
room 2

2. abra. A HIT Centre (Heidelberg) elrendezése [1].




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

cstcsosabb, ami a fotonénal koncentraltabb energialeadast jelent.
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3. abra. Gamma- és protonnyalab doziseloszlasa [2]



2. A proton energialeadasi folyamatai

A protonterapia miikodésének megértéséhez elengedhetetlen ismerniink a proton kiilonbozs
kolesonhatésait az anyaggal. A magasabb energiaja (100 MeV nagysagrend) protonok szé-
mos olyan kolcsonhatasban vesznek részt, amelyek soran energiat veszitenek. Ilyen folyamatok
a rugalmatlan titkdzések mas protonokkal vagy masodlagos elektronokkal, illetve a rugalmas-
és rugalmatlan magreakciok [3]. A maéasodlagos részecskék sem elhanyagolhatoak, mivel a té-
volsag, amelyen szorodnak, relevans lehet a kezelés szempontjabol. Ezen kolesonhatésoknak
kdszonhetGen 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 dézisgorbe egy kezdeti révid névekvés
utéan 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 {itk6zés) keresztiil hat koleson. Az alabbiakban a

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

2.1. Coulomb-szoras

Az anyagba val6 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 ionizécioval jar. A masodlagos, gerjesztett elektronok ha-
totavolsdga 1 mm-nél kevesebb, és a dozis nagy része lokalisan elnyel¢dik. Ahogy a proton
halad beljebb a szovetben, és veszit az energiajabol, tgy egyre tébb ilyen kolcsonhatésban
vesz részt, igy az ionizacios események szama gyorsan megnd, és végiil ez vezet az tgynevezett

Bragg-cstucshoz. Roviddel a Bragg-cstcs elérése utan az ionizaciok szama nullara csokken.



(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, 7: gamma foton) [12].

A proton energiaveszteségét a Bethe-Bloch-formula irja le:

dE Z 1 [1. 2m.c?B%9°T, 5y
_ = K 2__ _1 e max _ 2 7
(&) x93 ’

1
2 I? 2|’ (1)

Ahol az ionok energiavesztesége dF és dr hanyadosaként van definialva, ahol z a bejovs ré-
szecske toltése, E az atlagos energiaveszteség, = pedig a tavolsiag. K = 4w Narim.c?, 7 az

elnyel6 anyag rendszama, A a témegszdma, 3 = ¥ (ahol v a bej6vs részecske sebessége), m, az

elektron tomege, ¢ a fénysebesség, v = \/ﬁ, Thax @ maximalis energiadtadas a részecske és
egy szabad elektron k6zott, I az ionizacios energia, 0 pedig a strtiségkorrekcidért felelés tag.

A maximalis energiadtadas a kévetkez6 modon irhato le:

2 92
Tmaxz% [1+2%%52+ (mﬁﬂ | 2)
ahol M a bejovs részecske tomege. A 6. abran kiilonb6zd energiaji protonok energialeadasi
gorbéje lathato, a Bethe-Bloch-formula alapjan szamolva [4]. Az (1) egyenletbdl lathato, hogy
a kozeg stirtisége, amelyben a részecske energiat veszit, erGsen befolyésolja az energiaveszteség
mértékét. A protonterapia esetében az emberi testben el6forduld stirtiségeket kell figyelembe
venni, ez harom nagyséagrend kiilonbséget is jelenthet (pl. a tiidében 1évS levegs siirtisége és
a csontok striisége kozott). Megjegyzends tovabba az is, hogy szimulaciok és tervezés soran a
viz kitling kozeg a a szovet helyettesitésére, mert a stirtiségeik, a Z/A aranyuk és egyéb tulaj-
donségaik hasonldak. A proton energiaveszteségét és a Bragg-csucs el6tti tthosszat kiilonb6z6
anyagokban gyakran jellemezziik az azonos energiaveszteséget okozo vizoszlop magassagaval.
A protonterapidban hasznalt energiaskalaval rendelkezd protonok nem tekinthetSk relati-

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

9



Example proton Bragg curves,
with energy and range straggling
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6. abra. Kiilonb6z6 energiaju protonok energialeadasi gorbéje [4].

dE Arnz? e? \? 2mv?
(= = . -1 ° 3
<dx> mev? (47T60> {n( I )] ’ (3)

ahol ¢y a vakuum permittivitasa, n pedig az elektronstiriiség:

hato:

ahol N, az Avogadro-szam, M, pedig a molaris tomeg.

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

A stopping power az egységnyi tithosszra juto energiaveszteség MeVg~tem?-ben, és a kovet-

kez& modon irhato le:
g _1d& (5)
p dl
ahol p az anyag siiriisége g/cm3-ben, | pedig az anyag vastagsiga cm-ben. A vizhez viszonyitott
stopping power-t relative stopping power-nek (a tovabbiakban RSP) nevezziik. A kiilonbozs
anyagok energiaelnyelése a bejove részecske sebességén és az ionizacios energian kiviil az elekt-
ronstirtségtsl fligg, mely viszont a molaris témeggel forditottan aranyos, ezért azonos stiriiség
mellett a magasabb tomegszamu kézeg nyeli el kevésbé az energiat [13].
A proton pélyaja a paciensben tobbszords Coulomb-szorassal irhato le a kovetkezd mo-

don [14, 15]:
~ 13,6MeV x

=5 —ulx. [1 +0,0381n (Xio)} , (6)
ahol 0y a szorodas Gauss-eloszlasanak szorésa, p, fGc és ¢ a részecske lendiilete, sebessége és
toltése, /X pedig az anyag vastagsaga a sugarzasi hosszhoz viszonyitva. A protonok tangen-
cidlis elmozdulasa, amely a tobbszoros Coulomb-szoérés okozta irdnyvaltoztatasként nyilvanul

meg, a kovetkezSképpen irhato le [16]:

1
oy = —=10y, (7)

V3
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ahol 0, a részecske érint6 iranyt elmozdulédsa, miutan athaladt egy = vastagsagi anyagon.
A sugérzasi hossz rendszamfiiggése a kovetkezdképpen irhato le [17]:

A
Z2(Z+ (11319 - 2)’ (8)

Xy = 1433 g cm ™2

amelybdl latszik, hogy a Coulomb-szoréas variancidja a rendszammal n6. A magasabb rendsza-
mu anyagokon a proton nagyobb szogben, kisebb energiaveszteséggel szorodik, igy ezeket az
anyagokat altalaban a nyalab szélesitésére hasznaljak, kis rendszamu anyagokon pedig kicsi a

szorodas.

2.2. Rugalmatlan szoras (p, d, p’, n, )

A protonok rugalmatlan szérdédasa magasabb energiakon fordul els, és masodlagos részecskék
keltésével jar, amelyek altaldban a kolcsonhatas hatotavolsagan beliil dllnak meg, igy biologiai
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 visszaloksdd
protonok (p,p’)). Ezek a masodlagos részecskék lokalisan elnyel6dnek.

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

igy a neutronok &ltali kolcsonhatasokat is figyelembe kell venni a protonterapia soran.

2.3. Elektroncsere

A proton lassulasa soran megnd a kolesonhatésok szdma az atomi péalyakon 1évs elektronokkal,
majd a kolcsonhatasok végén ki tudnak cserélni egy elektront a céltargy hidrogén atomjaival.
Ezen folyamat soran torténhet elektronbefogas (p + HoO — H + H,O") vagy elektronleadas
(H+ HyO — p+ e + HyO) is. Annak ellenére, hogy a folyamat jaruléka nem nagy az
Osszdozishoz, 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-csiucson tili)
protonnyaléb is magas biologiai hatasfokkal (RBE) rendelkezik, mivel az ionok és szabadgyokok
klasztereket forméaznak, és igy tamadjak meg a DNS-t.
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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 dozis megtervezése, ehhez altalaban komputertomografia segitségével tor-
ténik meg a képalkotas [18]. Jelenleg klinikai alkalmazéasban a képalkotashoz rontgensugérzast
(foton CT-t) hasznéalnak, azonban ezzel a képalkotasi modszerrel fennall egy fundamentélis
probléma. A fotonokkal térténd képalkotéds soran a hatotavolsagrol (amelyet a proton RSP-k
sterképeként” kapunk meg) kapott informacié nem toékéletes a rontgensugéarzas elnyelédése és
a protonok energiavesztesége kozotti kiillonbségek miatt [19]. Ez azt jelenti, hogy a konverzio
a rontgen Hounsfield-egységek és az RSP kozott eredendGen pontatlan lesz. Emellett egyéb
hibalehetGségek is fennallnak, pl.: az tun. beam hardening. A beam hardening jelenségét az
okozza, hogy a képalkotasban is hasznalt rontgenrendszerek altalaban polikromatikus nyala-
bot alkalmaznak, igy az energiaspektrum tobbféle 6sszetevst tartalmaz, amelyek kiilonbozGen
csillapodnak, amikor athaladnak egy targyon. A spektrum alacsonyabb energidja komponen-
se konnyebben csillapodik, vagy akar teljesen elnyel6dik, amikor egy stirtibb részen halad at.
Ha pedig tgy rekonstrualjuk a képet, hogy feltételezziik, hogy a csillapitas linearis, akkor a
rekonstrualt térfogatban a targy széle vilagosabb voxeleket fog tartalmazni, még akkor is, ha
a targy egy homogén anyagbol all (7. abra). A beam hardening jelenségen kiviil a kiilonb6z6

implantatumok is okozhatnak nemkivanatos melléktermékeket a rekonstruélt képen.

Path A

X-ray source Path B

With beam hardening artifacts ~ Without beam hardening artifacts

Plastic (low density)

o

Metal (high density)

7. abra. A beam hardening jelensége [5].
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Kétenergias foton komputertomograffal a hiba csékkenthets, azonban mig az atlagos ab-
szolut széazalékos hiba a kétenergias komputertomograf esetén 0,67% volt, a kevésbé elterjedt
proton komputertomografiaval ez 0,55%-ra volt csokkenthetd [20]. MegfelelGen alkalmazva a
proton komputertomografia alkalmas lehet a protonterépia soran a képalkotasban felmeriils

bizonytalansidgok csokkentésére az RSP kozvetlen mérése altal.

3.1. Proton CT miikodési elve és motivacioja

A proton CT miikédési elve hasonlo a ,hagyomanyos” komputertomografidhoz (amely fotonnya-
labot hasznal a képalkotashoz): keresztmetszeti képeket készit protonnyalab segitségével, igy
informaciot adva a vizsgalt térfogat kiilonboz6 részeinek energiaelnyels képességérsl. A térfoga-
ton athaladt részecskéket egy detektor érzékeli, és szamitogép vizualizalja, ezzel rekonstrualva
a vizsgalt térfogatot [21]. A modern proton CT elve az, hogy minden proton utjat nyomon
kilép bel6le, majd azt is, hogy mekkora energiaja maradt, miutan athaladt a térfogaton [22].
Tobbféle proton CT-elrendezés is létezik, eléfordul, hogy az iranyt és a pozicidt csak a paciens
utan meérjiik meg (ez torténik a késébb leirt elrendezésben is). Tehat egy tipikus pCT-nek
tartalmaznia kell vékony, nyomkdvets detektorokat, valamint egy energia méré kalorimétert.
Az elrendezés oka, hogy nem tudjuk megmérni kozvetleniil a proton energiajat, hanem csak
az energiaveszteség nyomon kovetésével a trajektoria mentén lehet visszaszamolni azt. A pCT
hatranya, hogy a fotonokkal ellentétben a protonok a tébbszoéros Coulomb-széras miatt nem
egyenes vonalban haladnak 4t a térfogaton, igy befolyasolva a kép térbeli felbontasat. Ezen
probléma kikiiszobdlésére tobbféle modszer is létezik, amelyek a proton trajektoridjat becsiilik
meg, és rekonstrualjak a proton lehetséges palyajat, az agynevezett Most Likely Path (MLP),
azaz legvaloszintibb ut formalizmust hasznalva. Az utobbi 20 évben t6bb proton CT berendezés
is késziilt, és igéretes eredményeket ért el a relative stopping power (RSP) pontos kiszamitasé-
ban, és a térbeli felbontas javitasaban. A proton CT a kétenergias CT-nél is jobb eredményeket
adott az RSP megbecsiilésére (kiilonbozs fantomokra 0,2% és 0,5% volt az atlagos négyzetes
eltérés gyoke (RMSE)) [23]. 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 elGszor komputertomografia segitségével késziil a betegrél egy térbeli felvétel.
A diagnosztikdhoz magasabb energiaju protonnyalabot hasznalunk, hogy a Bragg cstcs a de-
tektorrendszerben legyen, mig a kezelés soran kisebb energidval a Bragg cstucsot a kezelendd
testrészre allitjuk be. Ezt kovetSen a kezelGorvos elvégzi a konturozast (azaz a céltérfogat ki-
jelolését), majd meghatarozzuk a részecskék kezdeti paramétereit (szog, energia, stb.), illetve
azt, hogy mennyi energiat kell vesziteniiik, ahogy athaladnak a betegen. Ezen paraméterek

meghatarozasa utan elkezdddik a besugarzéas. A képalkotashoz és a besugarzashoz a beteg egy
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asztalon helyezkedik el, ahol a lehetd legjobban rogzitik. A besugéarzas az ugynevezett gantry
segitségével torténik (8. dbra), ami a protonnyalédbot a kezelendd részre iranyitja. Mivel a be-
teg rogzitve van annak érdekében, hogy a szervei a lehetd legkevésbé mozduljanak el, a nyalab

forgatasaval torténik a lehets legtobb iranybol torténd besugarzas.

8. abra. A kezelésekhez hasznalt gantry [6], PROSCAN, PSI, Villigen, Svajc.

3.3. A Bergen pCT Kollaboraci6

A Bergen pCT Kollaboracié egy, a University of Bergen kézpontd, nemzetkozi kollaboracio
(melynek résztvevéi tobbek kozott: University of Bergen, Norway; Helse Bergen, Norway;
Western Norway University of Applied Science, Bergen, Norway; HUN-REN Wigner Fizikai
Kutatokozpont, Budapest, Magyarorszag; DKFZ, Heidelberg, Germany), amelynek célja egy
pCT berendezés megépitése, a CERN ALICE kollaboraciojaban hasznalt nagyenergias részecs-
kedetektorok technologiajat véve alapul.

A pCT detektorrendszere az ALICE ALPIDE chipen alapul, amely egy monolitikus aktiv
pixel szenzor (MAPS) tipusu szilicium pixel detektor [24]. A chipen az érzékeny szenzorok
ugyanazon a szilicium rétegen vannak a kiolvaso elektronikaval. Ez a technolégia eredetileg
az ALICE (A Large Ion Collider Experiment) kisérlet (European Organization for Nuclear
Research, CERN) ITS-éhez (Inner Tracking System) lett kifejlesztve |24, 25].

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 irdnyat a beteg utan mérjiik. Egy kiolvasasi ciklus alatt kb. 50-100-as csoportban
tudunk protonokat mérni (ha ennél sokkal tobben lennének, az jelentSsen megnehezitené a
nyomkovetésiiket) egy 7 mm-es FWHM-mel (full width at half maximum, félértékszélesség)
rendelkez6 nyalab esetében. Korabban az elol 1évé detektor rovidségébdl kovetkezs bizony-
talansagot egy pontos nyomkévets detektor kompenzalta [26], azonban a mostani felallasban
csak a paciens mogott helyezkedik el detektor. A pontossidg a detektor jo térbeli felbontasa-
bol (~ 5um) adodik. Emellett a detektor anyagkoltsége is alacsony, igy nem befolyasolja a

megmérends részecske palyajat: a detektor vastagsaga 50 pum, mig a tartoszerkezeté 200 pm.

14



Az energia mérése a nyomkdvets detektorok és az elnyelS rétegek valtogatasaval valosul meg.
A nyomkovetSben leadott energiarol a megszolald pixelek szama hordoz informaciot, majd
a leadott energidkra egy Bragg-gorbe van illesztve, amelynek kdszonhetGen lehetGség van az
energia pontosabb meghatirozasara, mint amit a rétegek szama engedne.

A pCT egy korédbbi range counter modelljével késziilt mérések alapoztdk 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 hasznalhaté lesz a klinikai gyakorlatban is [22].
Ezzel parhuzamosan folyik a protonpalyak rekonstrukci6janak és az analizis szoftvernek fej-

lesztése [27], amely tobbek kozott a dolgozatom téméajat is magaban foglalja.

3.4. Célkittlizések

Munkam sorédn egy uj képalkotasi eljarast fejlesztek és tesztelek, amely a Gauss zajjal ter-
helt képek élesebbé tételére kifejlesztett Richardson-Lucy algoritmust veszi alapul (1d. 4.2.
alfejezet), és képes a modern gyorsitohardverek (GPU-k) szamitasi kapacitasanak kihasznélé-
sara [28]. Ez egy 10j képalkotasi eljaras, igy lehetdségem volt egy j megkozelitésben vizsgélni,
tovabbfejleszteni és optimalizalni a képalkotas folyamatat. Dolgozatomban a RL algoritmus
kiszamitasat fejlesztettem tovabb, optimalizdltam a program futési teljesitményét, valamint
kidolgoztam a rekonstrualt képek kiértékelésének modszerét.

A keretrendszer optimalizalasa soran a protonok legvaloszintibb atvonaldnak (Most Likely
Path) meghatarozasa kulcsfontossagu 1épés. Az ezt megvalosito algoritmus fejlesztése és ponto-
sitasa a munkam részét képezte, emellett tovabbi, az algoritmusok futasi teljesitményén javito
optimalizaciokat (pl. adaptiv ciklusok bevezetése a rekonstrukcios algoritmusba) hajtottam
végre. A rekonstrukciéo mindségének ellenGrzésére automatizélt és fizikailag motivalt kiértéke-
lési modszereket fejlesztettem ki (két kiilonbozs, erre a célra késziilt fantommal vizsgéltam a

rekonstrukeio tér-, illetve stirtiségbeli felbontésat).

15



4. Mobdszerek

Az alédbbi fejezetben a rekonstrukciot megvaldsitdé modszerek kivitelezését és a rekonstrukeio

mindségének vizsgalatat fogom részletezni.

4.1. A legval6szintibb Gt szamitasa

A protont alkalmazo képalkoto eljarasokkal késziilt képek térbeli felbontésat tobb faktor is limi-
talja: a proton véletlenszerd szérodasa, miutan belépett a kozegbe, illetve a képalkotd rendszer
és a protonnyalab kiilonb6z6 paraméterei [29]. A proton tébbszorés Coulomb-szorodésat leird

matematikai modellek segitségével jol meghatérozhato a protonok legvaloszintibb utja (MLP).
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9. abra. Az MLP-szdmolas sematikus abraja.

Az MLP meghatarozasahoz megmérjiik a protonok pozicidjat és szogét a fantom kozepétsl
z = —Ry;, és z = R,y tavolsagokban (1d. 9. abra). Feltételezve, hogy a proton a levegs-
ben egyenes utat tesz meg, a mért értékeket ,projektaljuk” a fantom korvonalara. Jeloljiik
a projektélt transzverz pozicio- és szogértékeket yo-val és yj-val, ahol y{-t inkabb tekintjik a
meredekséget leird mennyiségnek (tan ), mint egy tényleges szognek (6). Mivel a két transz-
verzalis irdny szimmetrikus, és fliggetlen, a tovabbiak csak az egyiket (y) fogom jelolni. Mivel
konvenci6 szerint a nagyszogi szorast szenvedett protonokat nem vessziik figyelembe, alkal-
mazhatd a tanf ~ 0 kozelités. A proton transzverz kitérése a levegében a kiévetkezdképpen

irhato le:
f(2) = y5(2 — 20) + Yo, (9)
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rikus, igy keresztmetszete egy korrel irhaté le, melynek sugarat Ry, ;-lal jeloljiik:
f(2)? +2* = Ry (10)

A proton ttvonaldnak és a fantom korvonaldnak metszéspontja igy a kdvetkezdképpen szamol-
hato ki:
(1496 )d + 2(yoyo + 20)d + (45 + 2 — Rpur) = 0, (11)

amely egy méasodfoku egyenlet d = z — zp-re, és amelybdl a megoldéas a kovetkezSképpen irhato:

N 1 d Yo _ Yo
G

Megegyezés szerint a nagyobb megoldéas tartozik a fantombol kilépd, a kisebb pedig a fantomba
belépé protonhoz.

Fontos megjegyezni, hogy a d-vel jelolt tavolsag (amely a detektor tavolsidga az imént ki-
szamolt metszésponttol) a [29-31] cikkekben hasznalt négyszogleti keresztmetszeti fantomok
hasznalata miatt fix érték. Ez az altalunk hasznalt fantomok esetében nem miikodhetett a kor

alakt keresztmetszet miatt, igy a tavolsag a kovetkezSképpen lett kiszémolva:

dO = Yout,0 — Yin,0, (13)

ahol y,ut0 & (12) egyenlet nagyobb, v;, o pedig a kisebb megoldasa (tehat a fantombdl kilépd,
illetve a fantomba belépd proton pozicioja). Mivel esetiinkben a fantom el6tt nem torténik
az elsé nyomkovets detektorparnal mérjitk meg, és feltételezziik, hogy a forrasbol (z,y) = 0
poziciobol indult, parhuzamosan a z tengellyel. Ezt kovetGen kiszamoljuk az MLP-t a fantom
korvonaldnak metszéspontjainal [30]. A programban egyediil a transzverz iranyt (y) vessziik
figyelembe.

A fenti gondolatmenet ugyanigy, fiiggetleniil lefolytathaté a mésik transzverz irdnyba is.

Az altalam ismertetett esetekben a hengerszimmetria miatt erre azonban nem lesz sziikség.

4.1.1. A legval6szintibb at kozelitése

Az MLP meghatérozasdnak egy jol miikods formalizmusa az tn. Cubic Spline Path, amelyet

a kovetkezé modon szamolunk [32]:
S(t) = (263 = 32 + )Xo + (12 = 282 + 1) By + (=23 + 3t) X, + (13 — £*) P, (14)

ahol )?0 6s X 1 a proton poziciéi a belépésnél, illetve a kilépésnél, ]30 és ]31 pedig az irdnyvektorai.

S(t) a helyvektort reprezentéalja barmely ¢ skilazott tavolsagban:

= Z T Fn [0; 1], (15)

RZout — Zin
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mig az iranyok a kovetkezdképpen skaldzodnak:

Boji = Aopn

X - X’O‘ (tan,1). (16)

Els6 kozelitésben legyen Ag/; = 1. Egy tovabbi optimalizaciot is bevezethetiink [33]:

WET )27 an

Aoj1 = Aoj1 + Boj (WEPL

ahol Ay = 1,01, By = 0,43, A; = 0,99 és By = 0,46. Osszevonva a fenticket, a kovetkezs
egyenletet kapjuk:

S(t) =3 [—2()?1 —Xo)+ B+ 131] + 12 [3()?1 — Xo) — 2P, — 131} + 1Py + X,. (18)

Az ezt kévets lépés az S (t) tavolsag meghatarozasa egy adott voxel (3 dimenzios pixel) pozi-

civjahoz (R,) képest:
d(t) = (S(t)R,)?* = S*(t) — 25,R, + R2. (19)

Célunk a szamolasok kiilonvalasztasa trajektoria-fiiggs részekre, majd parhuzamosithato voxel-
alapi szamolasokra. Ezutan iterativan kiszamoljuk a legkisebb tavolsdgot a trajektoria és a
voxel kozott, és a kovetkezd korrekciot alkalmazzuk ra:
d'(t)

t t— )
- d"(t)

(20)

Az algoritmus végigmegy egy vonalon a z irany mentén minden egyes trajektoriara és voxel
poziciéra. Minden trajektoriat megvizsgalunk az Osszes voxelre, tehat minden trajektoria-
voxel parra kiszamitjuk a minimalis tavolsagokat a z irany mentén. Az egyes voxeljarulékokat

salyfiiggvénnyel szamoljuk.

4.1.2. Eltolas és forgatas

A dolgozatomhoz szimulalt adatokat hasznaltam (1d. 4.3.1. alfejezet) Ezen szimulaciok soran
a fantomot egy adott szoggel elforgatjuk egészen addig, amig a forgatas értéke el nem ér
(Yin.a = (0,0) = (02,0). A forgatast a 0 pozicio koriil végezziik. Ez tipikusan a fantom kozepét

jelenti, az y irany koriil, « szoggel, és leirhato egy forgatasi matrixszal az (z, z)-sikban:

( ) R cosa —Ssino x (21)
T,z .
sin  cosq z

4.2. Képrekonstrukcios eljarasok

A képrekonstrukciohoz sziikséges egyenletek J. K. A. Radon nevéhez fiizodnek [34], és innen
kapta a nevét az in. Radon-transzformacio, illetve az inverz Radon-transzformacio, amelyek az
un. back projection-t vagy filtered back projection-t hasznaljak [35]. A back projection modszer

elénye, hogy konnyen alkalmazhato és egyszert, hatranya viszont, hogy a keletkezd kép csak
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egy durva megkozelitése az eredeti targynak, valamint Radon alapfeltevése az volt, hogy a
fotonok esetében nincsen szorédés, azonban ez proton CT esetén nem jol alkalmazhato, mivel
ez a feltevés a protonokra mar nem teljestil.

Fontos megjegyezni, hogy a kovetkezd szdmolasok ebben az esetben kétdimenzids esetre
vonatkoznak, viszont mivel esetiinkben a probléméat hengerszimmetrikus esetre szamoljuk, a
2-, illetve 3 dimenzios eset jelenleg ekvivalens egyméssal.

A proton CT célja az RSP (relative stopping power) rekonstruélésa egy adott targyrol [36],
hogy a vele késziilt rekonstrualt képek felhasznalhatoak legyenek a besugérzastervezéshez.
Amennyiben megmérjiik I db fiiggetlen (egyméassal kolesonhatéasba nem 1éps) proton ener-
giaveszteségét, és az RSP-t egy [ x J méretd méatrixként rekonstrualjuk (ahol J a pixelek

szama), a kovetkezd egyenlet irhato fel:
A=y, (22)

ahol A az [ x J méret matrix, amely a protonok és a pixelek kozotti kolesonhatasokat tar-
talmazza, x egy J-dimenzios vektor, amely a becsiilt RSP-értékeket tartalmazza, y pedig egy
I-dimenzi6s vektor, amely az egyes protonok WEPL (water equivalent path length) értékeket
tartalmazza, tehat az A;; matrixelem azt mondja meg, hogy az i. proton mekkora uthosszat
tett meg a j. voxelben/pixelben; A;;x; pedig az adott proton fantomban mend trajektoéridjan
Osszeintegralt RSP-ket adja meg, ami a proton &altal latott vizegyenértékid vastagsag. Feltéve,
hogy A elemei meghatarozhatdak a proton nyomkovets méréseibdl és az MLP-szamolasokbol,
valamint b elemei is ismertek az energiaveszteség mérésébdl, a képrekonstrukeié célja x megha-

tarozasa.

4.2.1. Iterativ rekonstrukcios modszerek

Az iterativ modszereket régota alkalmazzak képalkotashoz. Elgszor Bracewell [37] alkalmazta
radiocsillagaszatban, illetve téle fliggetleniil Gordon és munkatarsai [38] alkalmaztak elektron-
mikroszkopidban. Az iterativ modszerek lényege a szukcessziv approximécioban rejlik, amely
soran egy kezdeti képre kiilonb6z6 korrekciokat alkalmazunk, hogy kozelebb keriiljon a mért
adatokhoz, ezutan 1j korrekciokat alkalmazunk, és ezt folytatjuk addig, amig a kép el nem éri a
kivant minGséget, vagy a rekonstrukcio josdga be nem konvergal egy adott értékhez. A rekonst-
rualni kivant targy egy N cellabol 4ll6 tombbel van kozelitve, amely kiilonozo f; (i = 1,2,3...,N)

stirtiség-értékeket tartalmaz. Az tn. ,sugar-osszegek” a kovetkez6 modon irhatoak fel:

Dj :wljf1+w2jf2+...+wNij, (23)

s stz

legtobb celldn altalaban nem halad at a sugar, a legtobb sily 0.
A (23). egyenlet egy matrixegyenlet-rendszer kiilonboz6 f; stirtiségértékekre. Ezen egyen-
letrendszer 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
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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-térképébdol
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 csokkentjiikk 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 a korrekcidval el nem ériink egy kivant hibahataron beliili értéket.

Az iterativ algoritmusok két nagy csoportra oszthatok, ezek a statisztikus iterativ rekonst-
rukciok és a projekcios modszerek [36].

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 modszereket
kordbban nem lehetett a klinikai rutinban alkalmazni. A szamitasi kapacitasok novekedésével
azonban a statisztikus alapon miikodd iterativ algoritmusok klinikai gyakorlatban térténd 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 szolgald fotonszamlélast 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 [39] irhato le, mig a vastag céltargyak esetében (amelynek
az ember is tekinthets) a Gauss-fliggvény jol alkalmazhato az energiaveszteség modellezésé-
re. Ezen megfigyelés alapjan érdemes a statisztikus iterativ modszereket alkalmazni proton
CT esetében is, hogy csokkentsiik a statisztikus zajt, amely az Gn. energy loss straggling-bédl
jon, amely az anyagban lassul6 ionok energiaveszteség-ingadozasat irja le [40]. Tekintsiik a
kovetkezd példat a modszer miikodésének abrazolasara:

Tegyiik fel, hogy a toltott részecskék vastag, elnyel§ 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-

ményeként az i-edik protonra mért WEPL-értéket adjuk meg, a kovetkezd lesz:

A 2
; 1 (Zj a;Tj — bi>

L (Z ajxj]bi,a) = exp | — 52 , (24)

J

2ro

ahol aj- az 1. proton j. pixelben megtett uthosszat irja le, x; egy J dimenzidés vektor, amely
a becsiilt RSP-értékeket tartalmazza, b; pedig az egyes protonok WEPL-értékeit tartalmazé
vektor. Matematikai megfontolasok alapjan a statisztikus iterativ analizisben gyakran az [

log-valoszintiséget hasznaljak a valoszintiség helyett.
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A Gauss-fiiggvény esetében ez az érték a kovetkezs:

[ (Z a?xj]bi> = (Z alw; — bi> : (25)

ha a konstansokat nem vessziik figyelembe. Ez utébbit megtehetjiik, hiszen a konstansok hatésa
a log-valdszintiségre ugyanaz lesz minden x becsiilt vektorra. A statisztikus iterativ rekonst-
rukcios keretrendszerben a log-valoszintiséget koltségfiiggvénynek hivjak. A (25). egyenletbdl
latszik, hogy a rekonstrukcié célja ezt a koltségfiiggvényt minimalizalni, illetve hogy idealis,
zajmentes adat esetén a koltségfiiggvény értéke 0 lesz.

Gauss-eloszlassal rendelkezd adatok esetében a képrekonstrukcié probléméaja a jol ismert
legkisebb négyzetek modszerére egyszertisodik. FEzt a modszert Goitein alkalmazta a nehéz,
toltott részecskék transzmisszios adataibol torténd képrekonstrukciohoz 1972-ben [41], azota
mindossze egy kutatas vizsgalta a statisztikus algoritmusok pCT képrekonstrukcidoban valo
alkalmazasat, ahol konklaziojuk szerint a modszerek igéretesnek bizonyultak, azonban a klinikai
alkalmazashoz még javitani kell a rekonstrualt képek mindségén [42].

Projekcios modszerek iterativ rekonstrukciéhoz: A képrekonstrukciohoz hasznalt
iterativ modszerek nagy része ezen kategoridba tartozik. A projekciés modszerek a projekei-
6t konvex halmazokra alkalmazzak, amellyel kiilonb6z6 megvalosithatosagi- és optimalizacios
probléma megoldhat6. Az ilyen tipusu algoritmusok az utobbi években sokat fejlédtek és alkal-
maztak azokat a képrekonstrukciéban és képfeldolgozasban. Az in. konvex megvalosithatosagi
probléma a kovetkezd: talaljunk egy pontot a C' := NL_,C; # 0 nem iires metszetben, amely
a C; C R’,1 < i < I zart konvex részhalmazok csaladjaba tartozik a J-dimenzios euklidészi
téren. Ez a probléma tobb teriileten is megjelenik, pl. besugarzastervezésben is. Az ilyen
tipusi problémak megoldasa a projekcids algoritmusok hasznalata, ortogonélis projekcidkat
alkalmazva a kiilonall6 C; halmazokra. Az ortogonalis projekcidt nearest point mapping-nek is
nevezik, lényege a haromdimenziés objektumok kétdimenziosként vald 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 szamoljuk, majd az Gsszes korrekciot egyszerre hajtjuk végre. A modszer
hatranya a tulkorrigalas, amit Goitein [41] 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 [38] ne-
vezték el ART-nak. Az iteracio elején egyetlen sugarosszeget szamolunk ki, és a korrekciokat
minden pontra alkalmazzuk, amelyek hozzajarulnak a sugarhoz. Ezt megismételjiik a mésodik,
harmadik, stb. sugarakra is tugy, hogy az el6z6 korrekciokat is felhasznaljuk, egészen addig,
amig végig nem megyiink az 6sszes sugaron. Ez jelent egy iterdciot. A modszer akkor miiko-
dik a legjobban, ha a korrekciok egyszerre egy projekciéra vannak alkalmazva, és az egymast
kovets projekciok kozott a szogek nagyok, igy a korrekciok egyméstol fiiggetlenek, és a hibak

nem addédnak Ossze.
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SIRT (Simultaneous Iterative Reconstruction Technique): Ezen algoritmus hasznélatakor
minden iteracié egy adott ponttal kezdédik, ami minden rajta atmend sugarra korrigalodik.
Ugyanezt elvégezziik a tobbi pontra is, viszont a korrekciok a szamolasokba vannak beleépitve.
A modszer Gilbert [43] nevéhez kothetd, aki elektron mikroszkopidban hasznéalta, de a modszer

késsbb hasznélva volt radioizotopos pozitron képalkotashoz [44], és radiocsillagészathoz [37] is.

4.2.2. A Richardson-Lucy algoritmus

Az iterativ algoritmusoknak létezik egy olyan tipusa, amely a problémat az ML-EM (Maximum
Likelihood - Expectation Maximalization) modszerrel kozeliti meg. Ez az tin. Richardson-Lucy-
algoritmus [45],[46], amely egy viszonylag egyszerti és jol mikods iterativ modszer képek helyre-
allitasara, amelyek egy ismert, an. ,,point spread function” altal lettek modositva. Ha adott egy
Poisson-zajos mérés, illetve egy zajmentes és pontos modellje a mérésnek, a Richardson-Lucy
dekonvolicio egy iterativ eljaras segitségével megbecsiili a stirtiségértékeket, minden iteracioval
javitva a becsiilt értékeken [47]. Mivel az algoritmus Poisson-zajt feltételez, altalaban ponto-
sabb az olyan modszereknél, amelyek figyelmen kiviil hagyjak a zajt, vagy nem Poisson-zajos
modellt hasznalnak. Az iteraciot eredetileg optikdban hasznaltédk fix pontos iteracioként. Az

iterativ megoldés a kovetkezd egyenleten alapul:

kil _ ok L Yi
RO DR S TH ) 20
minden ¢ = 1,...,n-re, ahol n az x vektor hossza, amely vektor a voxelek RSP-értékeit tartalmaz-
za, k az iteraciok szama, A a proton trajektoriak és voxelek kozotti interakcios egyititthatokat
tartalmazo méatrix (j = 1,...,m a trajektoriak indexe, ahol m a trajektoridk szama), y pedig a
trajektoridk mentén végigintegralt RSP-értékeket tartalmazza, amely megegyezik a protonok
WEPL értékeinek csokkenésével a trajektoridk mentén végighaladva [28]. Az y;/ >, Ajjaf ta-
got Hadamard-aranynak nevezziik, és a proton trajektoridk mentén végigintegralt RSP értékek
és a voxel értékek alapjan becsiilt, el6z6 iteracioban szémolt RSP értékek aranyat fejezi ki.
Az ML-EM modszert a proton CT-vel torténd képalkotdsba még nem implementaltdk. Amig
ez nem valtozik, a Richardson-Lucy dekonvolucié hasznalhato fix pontos iteracioként a proton
CT-s képrekonstrukciohoz linearis problémaként. A [28] cikk volt az els6 lépés a statisztikus
iterativ algoritmusok proton CT-vel valé képrekonstrukcié hasznélatdban, kutatasom ennek

tovabbi fejlesztésére és tesztelésére iranyult.

4.3. Numerikus megval6sitas és a modell optimalizalasa

A kovetkezSkben a [28] cikk f6bb lépéseit és eredményeit, illetve az altalam elvégzett optima-

lizaciot foglalom Gssze.
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4.3.1. A rekonstrukcio 1épései

Az alabbiakban réviden a rekonstrukcié lépéseit részletezem. A 1épések sematikus abrazolasa

a 10. abran lathato.

GATE-szimulaciok

MLP-szamolas

l

adott batch
feldolgozasa

AN

{MSE < k[]sztibértéq E/ISE > k[]szdbérték] S

|

kévetkezd batch
feldolgozasa

10. abra. A rekonstrukci6 1épései.

1. Az adatok generalasa mind az idézett cikkben [28], mind jelen kutatasban a Monte Carlo-
modszerrel valosult meg. A kutatasban a Geantd 11.1.2-es verzidjat hasznaltam [48] a
GATE 9.2-es verziojaval [49]. A kép egy szeletének adatait 360°-ban, 1°-onként mintavé-
teleztem. A Derenzo fantomra 200 nyalabpoziciot mintavételeztem 1 mm-es 1épésekben,
a CTP404 fantomra pedig 150 nyalabpoziciot, szintén 1 mm-es lépésekben. A protonok
szama pozicionként 1000 db volt. A detektor Monte Carlo-szimulaciéban valé modellezé-
se helyett a pontos pozicio, irdny és energia az elsé nyomkovets rétegben lett megmérve,

majd a kovetkezd 1épésben lettek hozzdadva a mérési bizonytalansagok.
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2. A mérési adatokon 3-sigma-filterezés volt alkalmazva, az irany-, illetve a WEPL-értékekre.
A filterezés célja kisziirni azokat a protonokat, amelyek a péciensen beliil nuklearis {it-
kozéseken mennek keresztiil. Ezt a tipusu filterezést Schulte [30] valositotta meg. A

filterezések utan kb. 12 millié proton maradt meg.

3. A harmadik 1épés a mérési hibak szimulalasa volt a protonok kinetikus energiajara, melyet

Gauss-eloszlasbol szarmaztattam.

4. A kovetkezd 1épés az MLP szamoléasa volt. Ezen lépésben a [30] cikkben talélhato (24)-es
formulat hasznaljuk (1d. 4.3.1. alfejezet).

5. A kiilonb6z6 protonokboél a Richardson-Lucy algoritmus segitségével szamoltuk ki az
RSP-eloszlast. Menet kozbeni rendszermétrix-szamolast alkalmaztunk, amely a valoszi-

niiségstirtiség harmadrendd spline-kozelitésén alapul.

6. Az utolso 1épés a kiértékelés volt. A térbeli felbontéshoz a Derenzo fantomot, a strtiség-
beli felbontashoz pedig a CTP404 fantomot hasznéltam.

4.3.2. Hasznalt fantomok

A Richardson-Lucy algoritmus tesztelésére és kiértékelésére két kiilonboz6 fantomot hasznal-
tunk. A rekonstrukcié térbeli felbontésat Derenzo fantom segitségével vizsgaltuk, amely egy
200 mm atmérdji vizhenger, benne hat szektornyi, 1,5-6 mm &tmérsji aluminium raddal [50].
A masik fantom a CTP404 fantom volt [51], amelyet a The Phantom Laboratory fejlesztett
ki annak érdekében, hogy meg lehessen mérni, mennyire pontosan rekonstrualédnak az anya-
gi tulajdonsagok (azaz a Relative Stopping Power értékek) a fantom egy homogén teriiletén.
Az RSP rekonstrukcios pontossagat mas néven strtiségfelbontasnak is nevezik, és hasznélhato
a proton CT-vel valo képalkotas kiértékelésére is. A CTP404 fantom egy 150 mm atmérdji
epoxy henger, amely 8 kiilonb6z6 anyagot tartalmaz a belsejében, melyek egyenként 12,2 mm

atmérdjiek.

4.3.3. MLP szamolasa

A Most Likely Path szédmolésa a korabban részletezett moédon tortént. A proton-fantom in-
terakci6 meghatarozasa magaban foglalja az MLP szdmolésat és az MLP koriili valoszintiség-

stirtiségek kozelitését, ez a kovetkezs 1épésekbdl allt:

1. A kimend poziciobol és a mért iranybol meghatarozhato egy vonal, amelynek a fantommal
vett metszetét tekintve meghatarozhaté a kimeng irany koordinataja. A bejévs 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 [29] MLP szamolasa
alapjan.
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3. Williams alapjan [31] harmadrendd spline kozelités alkalmazasa.

4. Szintén Williams [31] alapjan a valoszintiség-stiriiség az MLP koriil Gaussos, igy a szamo-
lasok egyszertisitése érdekében a szorast konstansnak vettiik a proton palyadjanak mentén
a fantom belsejében. Ezen megkozelités nem veszi figyelembe a bizonytalansag karakte-
risztikajat a proton palyajanak mentén, de tartalmazza a bizonytalansdg mértékét, amely

a proton fantomon val6 szorédasabol szarmazik.

4.3.4. A Richardson-Lucy algoritmus megvalésitasa

Az algoritmus egy CUDA segitségével GPU gyorsitott C++ kodban lett implementalva. El6-
szOr a geometriat tartalmazo informéciokat és a protonok adatait toltjiik be a GPU memoria-
jaba, amely az egyes protonok pozici6irél, energidirol és iranyarol tartalmaz informaciokat.

Kiilonb6z6 GPU-kernelek felelGsek a szamitasok elvégzéséért. Ezen kernelek megosztott me-
moriat, illetve szélakat hasznalnak a szamitas optimalizalasa érdekében. A kernelekben torténik
meg a Hadamard-arédnyok kiszamitasa minden egyes proton trajektoriajara, és a rekonstrualt
kép frissitése minden alkalommal a Hadamard-arédnyok és proton-trajektoriak alapjan.

A maximalis protonszam, és egyéb konstansok az algoritmus elején keriilnek definialasra.
Kiilonbo6z6 osztalyok tartoznak a mért adatok betoltéséhez, illetve a matrix fajlba frasdhoz is.
Az implementaci6 f6 fiiggvénye alkalmazza az osztalyokat, amelyek a GPU-n torténd futtatasért
és az adatok beolvasasaért, illetve fajlba irasaért felelGsek, majd elvégzi a megadott szamu
iteraciot.

Munkam jelentGs része ezen keretrendszer optimalizalasa és tesztelése volt. A keretrendszer
els6 implementaciojahoz képest a képrekonstrukcidhoz sziikséges futasi idét szignifikansan sike-
riilt leréviditenem, illetve a képrekonstrukcidhoz sziikséges 1épéseket tobb 1épésben is automa-
tizaltam, és kiilonb6z6 modszerekkel gyorsitottam, a fejezet tovabbi részében ezen modszereket
részletezem.

A képrekonstrukcio elsd lépéseként a 4.3.1. alfejezetben részletezett médon GATE-szimu-
laciokkal adatokat generaltam. Mivel ezek a szimulaciok rendkiviil idGigényesek, a futasi id6
csOkkentése érdekében a rendelkezésre all6 CPU eréforrasokon parallel modon futtattam a
szamitasokat.

Ezt a 1épést koveti a korabban is emlitett ML P-szamolas, majd a rekonstrukcios algoritmus
futtatasa.

Az algoritmus elsé implementacidja a felhasznalo altal megadott szami iteraciot végzett
el. Ezt tovabb optimalizaltam a kdvetkezé modon: a felhasznalé nem csak az iteraciok szamat
tudja megadni az optimalizalt verziéban, de egy un. ,batch” méretet is, amely csoportositja a
feldolgozandoé fajlokat, ennek koszonhets az elsé implementaciohoz képesti jelentds, két nagy-
sdgrendet is meghalad6 sebességnovekedés. Minden batch-ben megtorténik a Hadamard-arany
kiszamitasa, és az adatok frissitése, illetve szintén megadott id6kézonként megtorténik az ite-
raci6 aktualis allapotanak kimentése. Egy batch-en beliil minden iteracié utan osszehasonlitja
az 1 — 1. és az i. iteracioban késziilt RSP-térképeket, és ha a két fajl kozotti Mean Squared
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Error kisebb, mint egy (szintén a felhasznalo altal) megadott kiiszobérték, az iteracio leéll az
aktualis batch-re, és a program tovabblép a kdvetkezs batch-re. Egy batch-en beliil a maximalis
protonszam 20.000 volt, mivel jelen fejlesztési fazisban ez volt az optimélis egyensuly a futasi
id6 gyorsasaga és a rekonstrukcié mindsége kozott. Amennyiben a két adatsor kozti Mean Squ-
ared Error nem lesz kisebb a megadott kiiszobértéknél, abban az esetben a ciklus a megadott
iteracioszamig fut, és ezutan lép tovabb a kovetkezd batch-re, illetve ha mar a 10. iteracio
elstt a kiiszobérték ala esne a Mean Squared Error, a kiiszobérték felezédik. A rekonstrukcios
algoritmus ezen optimalizacidja a rekonstrukcio futési idején szignifikansan javitott, 1d. az 5.
fejezetben. A szamitasokhoz a HUN-REN Wigner Tudomanyos Szamitési Laboratériumanak

gépeit hasznaltuk.

4.4. A rekonstrualt képek kiértékelése
4.4.1. Térbeli felbontas vizsgalata Derenzo fantommal

A Derenzo fantomot a korabban leirtak alapjan a térbeli felbontas tesztelésére alkalmaztam, a

fantom eredeti képe a 11. dbran lathato.

11. abra. A Derenzo fantom.

A képalkot6 rendszerek egyik fontos tulajdonsiga a térbeli felbontoképesség, amely arrol ad
informaciot, hogy az adott képalkoté rendszer milyen kis strukturak kézott tud még kiillonbséget
tenni [7]. A feldolgozorendszer valaszat egy pontszertd objektumra Point Spread Function-nek
(PSF) nevezziik. Ezen fliggvény szogekre vett atlagat (LSF(r) = (PSF(r,0,¢))s») nevezzik
Line Spread Function-nek (LSF'). Ha az LSF Fourier-transzformaltjat vessziik, az un. Modula-
tion Transfer Function-t (MTF') kapjuk, amely azt mondja meg, hogyan haladnak at a térbeli

frekvenciak a rendszeren (12. &bra).
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12. d4bra. A PSF és az MTF kozotti kapcesolat [7].

A legegyszertibb modja annak, hogy egy rendszer térbeli felbontasat megvizsgaljuk egy
olyan kép készitése, amelyen kiillonb6z6 méreti targyak szerepelnek. Ilyen moédon megvizsgal-
hatjuk, mekkora az a targy, amelybdl két egymaéas mellettit még meg tudunk kiilonboztetni (13.

abra).

Magas
FRRE EURURR EEVERE FRNOOE FRNOOR ORI OO Y
A
RERRRE RRRRRE TR RRRU CRURRE O0RR00 ROTON OPDUE ODER I
RERRRE EERRD CHRRRn FRR R Rn 0w Ponver o e ww g
DORROD DRRORR DODRN ORO OO OO S i e
MIII Ll rrTIITIII™N ~lacsony
felbontas

13. dbra. A térbeli felbontas [7].

Ahogy a 13. adbran lathato vonalak frekvencidja ng, egyre nehezebb 6ket megkiilonboztetni
egyméstol. Egy rendszer felbontoképességét Ip/mm-ben (vonalpar/mm) szokas megadni, amely
azt mondja meg, hogy hdny vonalpart tudunk megkiilonboztetni egymastol 1 mme-en beliil, azaz
a képalkoto rendszer elméleti felbontasat jol leirja, hogy hény pixel esik egy mm-re. Tokéletes
kontraszt esetén két szomszédos pixel intenzitasanak aranya 0-1, azonban ha nem tokéletes a
kontraszt, ez az arany sem marad ennyi, és kevesebb ,yonalpart” fogunk tudni megkiilénboztet-
ni egyméstol 1 mm-en beliil. A magasabb térbeli felbontoképességgel rendelkezd rendszerekkel
alkotott kép esetében tobb vonalat tudunk megkiilonboztetni, igy a rendszer térbeli felbonto-
képessége ezzel jol meghatarozhato. Egy kép elmosddéasat értelmezhetjiik a kovetkezSképpen:

gondoljunk a ,tokéletes” képre tigy, hogy abban megkiilonboztetheté képpontok sokasaga van.
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Az elmosodés esetében az torténik, hogy ezek a pontok mosddnak el, ezt az elmosodast leird
fiiggvényt nevezziik Point Spread Function-nek. Minél nagyobb a PSF értéke, annal jobban
,belemosddnak” a pontok a szomszédos pontokba.

Az MTF-nek egy nagy elénye, hogy egy szamszeriisithet§ értéket ad a felbontasrol, igy
kikiiszoboli a szubjektivitast. Az MTF-gorbe kiillonb6z6 pontjai a rendszer felbontoképességét
irjak le, és rendszerrsl rendszerre Gsszehasonlithatoak. Hagyoményos annak a frekvencianak
a megadasa, amikor az MTF-gorbe a maximalis érték 50%-anal (MTFs), illetve a maximalis
érték 10%-anal (MTFyo) van. Munkam soran az MTFy, értékét vizsgaltam a Derenzo fantom

rekonstrukcitiban.

4.4.2. A sturtségbeli felbontas vizsgalata CTP404 fantommal

14. abra. A CTP404 fantom.

A CTP404 fantom kival6an alkalmas a stirtiségfelbontis mértékének meghatérozasara. Ehhez
elgszor a Geant4d és Python segitségével képet készitettem a ,,ground truth” fantomrol (1d. 14.
abra), amelynek paramétereit (pl. anyagok, méretek, stb.) egy makro tartalmazta. A CTP404
fantom nyolc, kiilonb6z6 anyagbol késziilt rudat tartalmaz. Az eredeti fantomrol késziilt kép
egyik megfeleld szeletét hasonlitottam Ossze egy tetszélegesen kivalasztott rekonstrualt képpel.
Fontos megjegyezni, hogy ezen Osszehasonlitas a numerikus RSP-értékekre tortént, és csak az
értékek Osszehasonlitédsa utéan, szemléltetés céljabol készitettem ezekbdl képet, mivel a képpé
konvertalas soran elvesznek a numerikus értékek pontossidgai. Az abran lathato értékek a

nground truth” RSP-értékek, az egyes anyagok RSP-értékeit a 1. tablazatban foglaltam Ossze.

Anyag Levegd Teflon Delrin PMMA Polystyrene Polyethylene PMP
RSP 0,000 1,833 1,363 1,179 1,048 1,003 0,866

1. tablazat. A kulonbozd rudak RSP-értékei
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Az 6sszehasonlitashoz elGszor az eredeti fantombol késziilt képen megkerestem a rudak kon-
tarjait a Python openCV modulja segitségével. Ezt kdvetGen megkerestem a kontirok kozép-
pontjait, és az eredeti fantom numerikus értékeket (tehat a megfelels RSP-értékeket) tartalmazo
fajljaban megkerestem a képen talalt kozéppontok helyén talalhatdé numerikus értékeket. Fel-
tételezve, hogy a rekonstruélt kép dimenzidja ugyanaz, mint az eredetié, és a rudak is ugyanott
helyezkednek el benne, a kézéppontokat megkerestem a rekonstruélt adatsorban is, és ezeket

Osszehasonlitottam egymassal, az eredményeket a 5.3. alfejezetben részletezem.

4.4.3. A referencia- és a rekonstrualt képek kiilonbségei

Erdemesnek véltem megvizsgalni az algoritmus pontossagat olyan modon, hogy a rekonstrualt
képek eredetitdl valo eltérését vizsgalom. Ehhez a tobbek kozott a [19] 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
stirtiségd anyagot, mint a CTP404, igy erre a fantomra kevésbé volt indokolt az ilyen tipusi
kiértékelés elvégzése.

A modszer hasznos lehet annak megallapitasara, hogy hany iteraciobol kapunk megfeleld
mingségl rekonstrukciot, és ezzel irdnymutatast adhat arra is, hogy hany iteracié utan konver-
gal a rekonstrukcio josaga.

Ahhoz, hogy a rekonstrukcio josaganak iterdciokkal valo konvergalasat meg tudjuk allapi-
tani, érdemes valamilyen kvantitativ modszerrel is megvizsgalni a képek kozotti kiillonbséget.
Ehhez én tobbféle metrikat is hasznéltam, melyeket az alabbiakban fejtek ki.

Mean Absolute Error: Az atlagos abszolut kiilonbség két Gsszetartozd pixel kozott:
MAE = LS5 ey 1) — picy(i). @)
i=1 j=1

ahol az 7,7 indexek jelzik az egyes pixeleket, m,n az egyes képeken taldlhato pixelek szamat,
pic; az eredeti, picy pedig a rekonstrualt RSP-értékeket tartalmazo fajl.

Peak Absolute Error: Az 6sszetartozo pixelek kiilonbségei koziil a legnagyobb értéke:

Mean Squared Error: Az atlagos kiilonbségnégyzet két Gsszetartozo pixel kozott:

MSE = 3™ S (picy (i) — pic(i.) (29)

i=1 j=1

A fenti metrikdk szdmolésat és az értékek abrazolasat az iteraciok szamanak fiiggvényében

szintén Pythonban valdsitottam meg.
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5. Eredmények

Az alabbi alfejezetekben a kétféle fantomon elvégzett rekonstrukciok eredményeit foglalom

0ssze.

5.1. A rekonstrualt képek kiilonbo6zé iteracidk esetében

A kilonboz6 kiértékelések el6tt abrazoltam a rekonstrualt képeket mind a Derenzo, mind a
CTP404 fantom esetében, tébb kiilonbozé iteracion keresztiil. FEnnek célja a rekonstrukeio
javulasanak szemléltetése az iteraciok szamanak novelésével. A Derenzo fantomrol késziilt
képek a 15., a CTP404-r61 késziilt képek a 16. abran lathatoak, 6 kiillonb6zé iteracidoban, egyre

novekvs protonszam mellett.

(d) 5105 proton (e) 7-10% proton (f) 1,08 - 105 proton

15. abra. A Derenzo fantom rekonstruélt képei kiilonbo6zé iterdaciokban.

Az &brak mindegyike 256 x256-0s felbontassal késziilt (ez 1 mm/pixeles felbontast jelent).
Lathato, hogy a protonszam ndévelésével javul a rekonstrukcié minésége, lathatéan a kb. 15.
batch-ig (ez 300.000 protont jelent) gyorsan, ezutén pedig lassabban valtozik. Ezen megfigye-
lést hivatottak igazolni a kiilénbo6zd, kiillonbségeket szemlélteté metrikakat, amelyeket az 5.5.

alfejezetben targyalok.
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(a) 2-10* proton (b) 1-10° proton (c) 2-10° proton

(d) 5 - 10° proton (e) 7-10° proton (f) 1,1-10° proton

16. abra. A CTP404 fantom rekonstrualt képei kiillonbo6z6 iteracidkban.

5.2. A térbeli felbontas vizsgalata Derenzo fantommal

A Derenzo fantommal a korabban részletezett MTF gy, mérészamot vizsgaltam, amely a képal-
kotés térbeli felbontasarol ad informaciot. Az MTF gy, meghatérozasanak 1épései a kivetkezsk

voltak:

1. Az atlagos hattér levonésa: az atlagos hatteret az adathalmaz olyan részérdl vettem, ahol

nincsenek aluminiumrudak.

2. Szektorok megkeresése és kivagasa: mivel a kiilonb6z6 méreti rudak szektorai 60 fokon-
ként helyezkednek el, az egyik szektor jol meghatarozott koordindtainak megadésa utan

60 fokos forgatasokkal megkerestem és kivagtam az Osszes szektort (17. abra).
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17. abra. A Derenzo fantom kiilonbozé szektorai.

3. A kiilonallo rudak megkeresése: a kiilonbozé szektorokon thresholding és kontirkeresés
segitségével megkerestem a rudakat. A megtalalt kontturozott részek teriiletére vald szi-

réssel megkerestem azokat a rudakat, amelyek még elkiilonithetGek egyméstol.

4. Osszetartozo méretd rudak atlagolasa: az egy szektorba tartozo rudak képeit egymésra
illesztettem, és atlagoltam, majd az atlagolt képekbdl megkaptam az egyes rudak Point

Spread Function-jét.

5. MTFip%: A PSF kétdimenzios Fourier-transzformalésa utdn megkaptam a Modulation
Transfer Function-t, amelyre szigmoid fiiggvényt illesztettem, melynek alakja a kovetke-

zGképpen irhato le:
1

1+ ea-x’”rc'

Ezen fiiggvény 10%-os értéke az MTFgo.

(30)

Az MTF, oy érték alakulasat tobb iteracion keresztiil vizsgaltam. A 18. &abran kiilonbozs
iteraciock MTF-gorbéi lathatoak, kiilonb6z6 méretd szektorok esetében, mig a 19. abran a

kiilénbo6z6 szektorokra atlagolt MTF gy értékek valtozasa lathato az iteraciok fiiggvényében.
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18. abra. Az MTF-gorbék kiilonbozé méretii szektorok esetén, kiilonbozé iterdciokban.
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19. dbra. Az atlagos MTF gy értékek valtozasa az iteracio fiiggvényében.

5.3. A stirtiségbeli felbontas vizsgalata CTP404 fantommal

A CTP404 fantom a koradbban lefrtak szerint kivaloan alkalmas az RSP-értékek rekonstruk-
cidjanak mindségének ellendrzésére. A strtiségbeli felbontas vizsgalatahoz harom szimulaciot
futtattam, és az ezekbdl késziilt adatokbol készitettem el a rekonstrualt fajlokat. Mindhéarom
szimulaci6 soran 20.000 volt a batch-enkénti protonszam, a szimulacié finom felbontassal ké-
sziilt (1 fokonkénti, 1 mm-enkénti forgatassal, illetve eltolassal), 230 MeV kezdeti energiaju
protonokkal. Két szimulalt adatsort ugyanolyan paraméterekkel rekonstrualtam, annak érde-
kében, hogy megmutassam, mennyire reprodukalhaté az RSP-értékek rekonstrukcioja, ha két,
més idépontban, de egyébként ugyanolyan paraméterekkel késziilt szimulacié adatait hasznal-
juk fel. A rekonstrualt RSP-értékeket tartalmazo fajlokbol tetszélegesen kivalasztottam egyet,
és erre végeztem el a kiértékelést.

A kiértékelés elsG 1épése az eredeti, ,,ground truth” fantom RSP-térképén elvégzett kontir-
keresés volt. Ehhez a Python openCV moduljadnak adaptiveThreshold, illetve findContours
fliggvényeit hasznéaltam. Ezt kévetGen a kontirok méretének megadasaval megkerestem a ru-

dakat, és ezen kontirok kozepeit. Az eredmény a 20., és 21. abran lathato.
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20. abra. Az eredeti fantom thresholdolt 21. abra. Az eredeti fantom konturozott

képe. képe, bejelolve a kontirok kozéppontjai.

A kozéppontok pozicidi alapjaul az el6zéleg a ,, ground truth” RSP-térképén megkeresett ko-
zéppontok pozicidi szolgéltak. Az itt talalhato értéket vettem az adott rad RSP-jének. Ugyan-
azt a geometriat feltételezve megkerestem ezen kozéppontokat a rekonstrualt RSP-térképekben
is, és az RSP-értékeket dbrézoltam a megjelenitett képeken. A kivalasztott fajlra Gaussian
blur-t, illetve averaging blur-t is alkalmaztam. Ezzel azt szerettem volna megvizsgalni, hogy
jobb RSP-rekonstrukciot ad-e az értékek ilyen moédon valo kiatlagolasa. Az els§ szimulacios
adatsor eredeti, a rekonstrualt, illetve a két blurrélt fantom RSP-értékei a 22. abran lathatoak.
Az RSP-értékeket, illetve a relativ kiillonbséget az eredetihez képest diagramon is abrézoltam,
ez a 23. abran lathato.

A fentieket elvégeztem egy masik, ugyanilyen paraméterekkel tortént szimulaciora is, ennek
eredménye a 24. és a 25. abran lathatd. A rekonstrukcié egy fontos pontja egy kezdeti
RSP-térkép megadasa, ez egy m x n méretdi matrixot jelent. Ezen két rekonstrukcié soran
a matrixot 1-esekkel toltottem fel akkora tertileten, amekkora a fantom teriilete is (ezzel egy
kozelitést végeztem el, mivel a viz RSP-értéke 1), a tobbi helyen 0-k szerepeltek a métrixban.
Az algoritmus egy korabbi verziojaban a teljes matrix 1-esekkel volt feltoltve, igy elvégeztem egy
ilyen rekonstrukciot is (26. és 27. abra). Lathato, hogy az RSP-értékeket sokkal pontosabban
sikeriilt rekonstrualni abban az esetben, amikor az 1-esekkel kitoltott teriilet a fantom méretével
egyezett meg.

Az algoritmusban tobbféle felbontas megadhato6 a rekonstrukciohoz, az elébb felsorolt harom
esetben 256 x 256-0s felbontast hasznaltam, azonban megvizsgaltam az RSP-rekonstrukciot
128 x 128-as (2 mm/pixel) felbontéasra is, ez a 28. és a 29. abran lathato. Az algoritmus
ugyan gyorsabban lefutott, mint a 256 x 256-os felbontas esetében, azonban az RSP-értékeket
pontatlanabbul rekonstrualta (1d. 28. és 29. abrak).
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(a) Az eredeti fantom képe.

(¢) A rekonstrualt kép, Gaussian (d) A rekonstrualt kép, averaging

blurr-el. blurr-el.
22. abra. CTP404 fantom RSP-értékei, 1. szimulécioé, 1 millié proton, 256 x 256-os felbontas.
A [ ground truth” és a rekonstrualt RSP-értékek relativ kiilonbségei az 1. és 2. szimuléci-
6kban (amelyek 256 x 256-0s felbontassal késziiltek, és amelyek esetében a kezdeti matrix csak

a fantom teriiletén volt 1-esekkel feltoltve, ugyanigy, mint a 128 x 128-as felbontés esetében)

nem lépte at a 6%-ot, mig a 128 x 128-as felbontassal késziilt szimulacioé esetében igen.
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23. abra. Az RSP-értékek és a ,,ground truth” értékekhez képesti relativ kiilonbségek abrazoléasa

diagramon (1. szimulécio).

(a) Az eredeti fantom képe.

(c) A rekonstrualt kép, Gaussian (d) A rekonstrualt kép, averaging

blurr-el. blurr-el.

24. abra. CTP404 fantom RSP-értékei, 2. szimulédcié, 1 millié proton, 256 x 256-o0s felbontés.
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25. abra. Az RSP-értékek és a ,,ground truth” értékekhez képesti abrazolasa diagramon (2.

szimulacio).

(a) Az eredeti fantom képe. (b) A rekonstruélt fantom képe.

(c) A rekonstrualt kép, Gaussian (d) A rekonstrualt kép, averaging

blurr-el. blurr-el.

26. abra. CTP404 fantom RSP-értékei, 2. szimulaci6, 1 millié6 proton, 256 x 256-o0s felbontés,

teljes matrixban 1-es értékek.
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27. abra. Az RSP-értékek és a ,,ground truth” értékekhez képesti abrazolasa diagramon (1.

szimulacio, teljes matrixban 1-es értékek).
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(a) Az eredeti fantom képe.

1.044 1.065
1.157 . 1.154
n0.995 4 ' 1.026

11'|1'

o P

(c) A rekonstrualt kép, Gaussian (d) A rekonstrualt kép, averaging

blurr-el. blurr-el.

28. abra. CTP404 fantom RSP-értékei, 1. szimulédcié, 1 millié proton, 128 x 128-as felbontés.
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29. abra. Az RSP-értékek és a ,,ground truth” értékekhez képesti abrazolasa diagramon (1.

szimulécio, 128 x 128-as felbontas).

5.4. A referencia- és a rekonstrualt képek kiilonbségei az iteracidk sza-
manak fiiggvényében

A referencia- és a rekonstrualt RSP-értékek egyméasbol valo kivonasat, majd abrézolasat minden
kimentett fajlra (azaz RSP-térképre) elvégeztem, ehhez a korabban is emlitett 1. szimulacio-
bol késziilt rekonstruélt fajlokat hasznaltam. Ebbdl 6 lathatd a 30. abran. Az abrazolas elstt
a kiilonbségértékeket -5 és 5 kozé normaltam. Ennek oka az, hogy ha jelen volt egy kiugro
pixelérték, amely nagyon nagy kiilonbséget eredményezett, a képpé vald konvertélas soran a
szinskala a nagy kiilonbségértékhez igazodasa miatt fals moédon szinte tokéletes rekonstrukeio-

nak megfelels képet kaptunk, egyediil a kiugré érték latszott az abran.
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(b) 3,4 - 10° proton.
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(f) 1,5 - 10° proton.

30. abra. Kiilonbségképek az eredeti fantom, és kiilonb6z6 batch-ekben és iteraciokban késziilt

rekonstrukeioi kozott (névekvd protonszam).

A 30. abran lathato egy kezdeti javulas a rekonstrukcié mindségében, azonban az 57. batch-

nél megjelenik egy nagyobb hiba (30d. abra), amely a tovabbi iteraciok soran ismét javulast



mutat.
Annak érdekében, hogy ezt a trendet igazoljuk, sziikség van kiilonb6z6 metrikakkal torténd

kvantitativ vizsgalatra, melyet a kovetkezs alfejezetben targyalok.

5.5. Kiilonbséget szemlélteté metrikik értékei az iteraciok szamanak
fliggvényében

A korébban részletezett metrikakkal a kiilonbségképeken lathato trendet kivanom szemléltetni.
Az ilyen tipusi metrikak tovabbi elénye, hogy meg lehet allapitani veliik, hogy a rekonstrukcio
josdga konvergél-e. Ez a rekonstrukcio esetén kedvezd lehet a futasi idé leréviditése szempont-
jabol, ugyanis meg tudjuk belSle allapitani, hany iteracional kezd konvergalni a rekonstrukcio
josdga, azaz hany iteraciora lesz sziikségiink ahhoz, hogy a kivant eredményeket kapjuk.

A metrikdkat (Peak Absolute Error, Mean Absolute Error, Mean Squared Error) ugyanazon
rekonstrukcié adataira szdmoltam, amelybdl a kiilonbségképeket is készitettem, ezek a 31.
abran lathatoak.

A Mean Absolute Error esetében lathatd az emlitett trend: az 56. batch-ig csokken a
kiilonbség, azonban az 57.-nél felugrik, az 58.-nél van egy lokalis maximuma, majd ismét csok-
kenni kezd. A Mean Squared Error értékek is kdvetik a trendet, azonban a Peak Absolute Error
esetében a felugrés el6tt nem lathatd az iteréciok elején jelentkezd gyors javulas. Ennek oka
az, hogy a Peak Absolute Error a nagy eltérésekre érzékeny metrika, igy azt szemlélteti, hogy

valoban az 57. batch-nél jelentkezett olyan anomaélia, amely kiugrast eredményezett.
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(¢) Mean Squared Error.

31. dbra. Kiilonbséget szemléltets metrikdk dbrazolasa az 1. szimuléci6 rekonstrukcios értéke-

re.
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5.6. Realisztikus rekonstrukcid

A fenti esetek mindegyike olyan rekonstrukcioval késziilt, amelyben idealis esetet feltételeziink,
azaz nem vessziik figyelembe a kiilonb6z6 bizonytalansagokat, mint példaul a protonok pozici-
6iban és iranyaban, illetve kinetikus energidjaban valo szorasok.

Ezen alfejezetben a fentebb szamolt eredményeket (RSP-, illetve MTF-értékek) vizsgalom,
olyan rekonstrukciok adatait hasznalva, melyekben a protonok kinetikus energiajahoz hozzaad-
tam egy 1,3 MeV nagysagu Gaussos szorast (a pCT detektor konstrukcidja alapjan a protonok
trajektoriameghatarozasaban jelenleg ez a varhato érték).

A realisztikus rekonstrukcié lefuttatéasa utan a Derenzo fantomra elvégeztem ugyanazokat
a szamolasokat, mint az idealis esetben. Az MTF-gorbék kiilonbozs szektorok esetében, tobb
kiilonboz§ iteraciora a 32., az atlagos MTFg-értékek az iterdciok fiiggvényében édbrazolva a 33.
abran lathatoak.

Az atlagos MTFgg-értékek lathatéan jobban ingadoznak, mint az idealis esetben. Megfi-
gyelhet6 tovabba egy érdekes jelenség: a realisztikus esetben volt olyan iteracio, ahol a 4, 5,
illetve 6 mm-es rudakat tartalmazo szektorokon kiviil a 3 mm-es rudakat is sikeriilt megtalélni,
ennek ellenére az MTF gy -értékek mindossze 2%-kal voltak rosszabbak az idealis rekonstrukeio
MTF;ge-értékeinél.
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32. abra. Az MTF-gorbék kiilonb6zd méreti szektorok esetén, kiillonbozs iteracidokban, realisz-

tikus eset.
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33. dbra. Az atlagos MTF gy értékek valtozasa az iteracio fiiggvényében, realisztikus eset.

A CTP404 fantom esetében a korabban is emlitett 1. szimulacié adataibol készitettem
a realisztikus rekonstrukciot. Az RSP-értékek Osszehasonlitédsa a fentebb részletezett moédon
tortént, eredményei a 34. és a 35. abran lathatoak.

Lathato, hogy a realisztikus esetben hasonld eredményt sikeriilt elérni az RSP-értékek re-
konstrukciojaban, mint az ideélis esetben: a kétféle rekonstrukcié RSP-értékei kozotti relativ

kiilonbség nem volt nagyobb, mint 0,25%.
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(a) Az eredeti fantom képe.

(¢) A rekonstrualt kép, Gaussian (d) A rekonstrualt kép, averaging

blurr-el. blurr-el.

34. abra. CTP404 fantom RSP-értékei, 1. szimulaci6, 1 millié6 proton, 256 x 256-os felbontas,

realisztikus rekonstrukeio.
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35. abra. Az RSP-értékek és a ,,ground truth” értékekhez képesti abrazolasa diagramon (1.

szimulécio, realisztikus rekonstrukeio).
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Ebben az esetben is megvizsgaltam a kiilonbségeket és a kiillonb6z6 metrikak értékeit, ezek

a 36. és a 37. abrakon lathatoak.
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36. abra. Kiilonbségképek az eredeti fantom, és kiilonb6zé batchekben és iterdciokban késziilt

rekonstrukeioi kozott, realisztikus rekonstrukeié (névekvs protonszam).
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(¢) Mean Squared Error.

37. dbra. Kiilonbséget szemléltets metrikdk dbrazolasa az 1. szimuléci6 rekonstrukcios értéke-

ire, realisztikus rekonstrukci6.
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A kiilonbségképeken és a metrikdkon is latszik, hogy hasonl6 a rekonstrukcié eredménye,
mint az ideélis esetben. Az 57. batch-nél jelentkezd kiugré érték ebben az esetben is jelen volt,
illetve a rekonstrukcié mindségének javulasa is koveti a kordbban megfigyelt trendet.

A realisztikus rekonstrukciot elvégeztem egy olyan esetre is, amikor az energiabizonytalan-
sdg nagy (10 MeV) volt. Ebben az esetben az eredmények megegyeztek az 1,3 MeV energiabi-
zonytalansiggal végzett rekonstrukecié eredményeivel, igy azt mondhatjuk, hogy a rekonstrukcié

nem érzékeny az energiabizonytalansigokra.

5.7. Futasi idd

A klinikai hasznalhatésag eléréséhez elengedhetetlen a képrekonstrukcio rovid futasi ideje. Ez
maximum 10 percet jelent, azonban meg kell jegyezni, hogy egy realisztikus probléma esetén a
rekonstrukcié tobb id6t vesz igénybe, mint a jelen kutatasban hasznalt fantomok esetében.

Ebben az alfejezetben a kiilonbozé paraméterekkel torténd rekonstrukciok futasi idejét fog-
lalom 6ssze. A rekonstrukciok minden esetben 4 Nvidia GTX 1080 Ti GPU-val (ezekbdl jelenleg
1-et hasznalunk) és 32 GB RAM-mal rendelkezd, nagy teljesitményt, 2 Intel ® Xeon® E5-2650
processzort hasznalé gépen futottak.

A Derenzo és a CTP404 1 mm /pixeles, 256 x 256-os felbontasu rekonstrukcioja az idealis
konfiguraciéval minden futtatas esetében 400-600 méasodpercig tartott, kb. 12 milli6 proton-
szammal. A CTP404 fantom 2 mm/pixeles, 128 x 128-as felbontést rekonstrukcidja ennél
rovidebb, 159 masodperc volt, azonban a fentebb vizsgalt RSP-rekonstrukcié pontatlanabb
volt, mint a 256 x 256-o0s felbontés esetében.

A realisztikus esetben csak 256 x 256-os felbontast rekonstrukciok késziiltek. A Derenzo
fantom rekonstrukcidja 623, a CTP404 fantom rekonstrukcidja 424 mésodpercig tartott.

Fontos megjegyezni, hogy jelen esetben a ,rekonstrukci¢” futési ideje a Richardson-Lucy
algoritmus futasi idejét jelenti, az ML P-szamolés nélkiil, amelyet jelenleg egy kiilonéllo algo-
ritmus valosit meg. Az MLP-szamolas futasi ideje minden esetben 7-15 perc volt. Ez a futasi
id6 nagysagrendekkel gyorsabb jelenleg, mint amilyen az algoritmus implementacidjanak elsé

verzidjaban volt.

5.8. Eredmények Osszehasonlitasa mas algoritmus eredményeivel

Figyelembe véve, hogy a Richardson-Lucy algoritmus eddig az orvosi képalkotasban nem alkal-
mazott technika, érdemesnek lattam 6sszehasonlitani az eredményeimet méas modszert hasznalod
rekonstrukciok eredményeivel, melyek kiilonb6z6 szakirodalmakban elérhetéek.

Elssként a térbeli rekonstrukeié eredményeit hasonlitottam Ossze Sglie és tarsai, 2020 [26]
eredményeivel. Ebben a kutatasban tobb elrendezést is vizsgaltak, melyek kozott szerepelt
olyan elrendezés, amelyet a Bergen proton CT is hasznal: az egydetektoros berendezés. Sg-
lie és tarsai az MTF gy értékét vizsgaltak, amelyet 5 kiilonbéz6 mélységben, 200 mm mély

viztartalyban szamoltak kétdetektoros, illetve egydetektoros elrendezésben, ideélis és realisz-
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tikus eseteket tekintve. Az egydetektoros, idedlis elrendezésben az MTF gy értékek 2,6-3,7
Ip/cm-nek, mig a realisztikus elrendezésben 2,4-3,0 Ip/cm-nek adédtak. Esetiinkben 8 kiilon-
b6z6 iteracioban vizsgaltam a kiillonb6z6 szektorokra atlagolt MTF gy, értékeket, idealis, illetve

realisztikus rekonstrukciok esetén, ezeket az 2. tablazatban foglaltam Ossze.

Protonszam 2.10° 4-10° 6-10° 8-10° 1,02-10% 122-105 142-10° 1,6-10% 1,8-106
NITFIO%,ideélis [lp/cm] 079 171 1,3 175 1‘5 176 176 1,6 1,7
MTF 1% realisatikus [IP/cm] 0,9 1,1 1,3 1,5 1,5 1,6 1,5 1,5 1,7

2. tablazat. MTF gy értékek 9 kiilonbo6zd iteracioban, idealis és realisztikus rekonstrukcio

esetén.

Solie és téarsai idealis elrendezésben mért, atlagos MTFgy értéke 3,0 Ip/cm volt, ennek a
jelen dolgozatban szerepld legjobb eredmény az 56,7%-at érte el.

A strtiségbeli rekonstrukcio, azaz az RSP-értékek rekonstrualasa esetében Wang, Mackie
és Tomé, 2010 [52| eredményeivel hasonlitottam Gssze az altalam elért eredményeket. A cikk
szerzGi a Most Likely Path becsléséhez az un. Bayesian inference-based proton path probability
map modszert, a kiértékeléshez pedig Shepp-Logan fantomot hasznaltak. Esetiikben az RSP-
rekonstrukcié pontossaga 1%-nak adodott. Jelen munkaban a legjobb RSP-rekonstrukeié 6%-
on beliil volt minden rud esetében, amely pontatlanabb, mint az emlitett cikk eredményei,
azonban a cikk szerz6i az altalunk is hasznélt kobos spline illesztéssel hasonlitjak Ossze az
altaluk alkalmazott modszert, és konliziojuk szerint ennek szamitasi ideje jelentésen nagyobb

a kobos spline illesztés modszerénél.
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6. Osszefoglalas

A modern sugarterapias eljarasok koziil kiemelkeds eredményeket ér el napjainkban a proton-
terapia, amely soran a besugarzastervezéshez jelenleg rontgen komputertomografia segitségével
alkotnak képeket a paciensrdl, azonban ez a Hounsfield-egységek és a Relative Stopping Power
(RSP) kozotti konverzio kovetkeztében bizonytalansagot eredményez. Ennek javitasara alkal-
mazhato a klinikai rutinban még nem hasznélt proton komputertomografia, amely protonok
segitségével alkot képet a péaciensrsl. Proton CT esetében a hagyoményos” rontgen CT hasz-
nalatakor végzett képrekonstrukciés modszerek nem hasznalhatéak, mivel a proton pélyaja a
tObbszoros Coulomb-széras miatt jelentGsen megvéltozhat. A pontos képrekonstrukcio érdeké-
ben tobbféle algoritmus is ki lett dolgozva, és hasznélatban van, ezek koziil a legelterjedtebbek
az iterativ rekonstrukcios modszerek. Ezen modszereknek két nagyobb tipusa van, a statisz-
tikus iterativ modszerek és a projekciés modszerek. Jelenleg képrekonstrukcidhoz projekcios
modszereket hasznélnak, azonban a Bergen Proton CT Kollaboraciéval egyiittmiikodve kidol-
goztunk egy statisztikus iterativ algoritmust hasznal6 keretrendszer, amely a Richardson-Lucy
dekonvoliciot veszi alapul. Munkédm soran ezen keretrendszer kiilénbo6zd 1épésein hajtottam
végre kiilonféle optimalizacidkat, melynek célja a megfelel6 minéségli képrekonstrukecié elérése,
a keretrendszer egyszerd hasznalatdnak megvalositasa és a futasi id6 szignifikdns leréviditése
volt.

Kutatasom soran az adatokat GATE-szimulaciokbol nyertem. Ezen szimulaciok elkészitése
rendkiviil idsigényes feladat, mivel 10° nagységrend( protonszdmmal dolgoztam. A szimul4ciok
gyorsitasanak érdekében parallelizaciot hajtottam végre.

A keretrendszer egyik kulcsfontossagu lépése az MLP szamolasa, melynek futasi ideje min-
den esetben 5-15 perc kozé esett.

A képrekonstrukeio utolséd 1épése a Richardson-Lucy algoritmus alkalmazésa volt. Az algo-
ritmust GPU (CUDA) segitségével gyorsitottam, illetve tovabb optimalizaltam olyan modon,
hogy az iteraciok szama mellett megadhaté egy batch méret is, amely a rekonstrukcié sorén
feldolgozand¢ fajlokat csoportositja. A rekonstrukciok a korabbiakban részletezett paraméte-
rekkel rendelkezs gépeken (5.7. alfejezet), a kordbban megadott protonszamokkal futottak,
nifikans, két nagysagrendet meghalad6 névekedést jelent.

A rekonstrukcié mindségét a szakirodalomban is hasznalt modszerekkel ellenériztem. Tobb-
féle rekonstrukeiot is elvégeztem, tobbek kozott kiilon vizsgaltam idealis és realisztikus eseteket
(realisztikus esetben hozzaadtam 1,3 MeV szorast a protonok kinetikus energiajahoz). A tér-
beli felbontast Derenzo fantom segitségével vizsgaltam, és a Modulation Transfer Function-t
hasznaltam ahhoz, hogy a térbeli felbontéasrol kvantitativ informaciot kapjak. A legjobb elért
MTFgy érték 1,7 Ip/ecm-nek adodott (ideélis és realisztikus esetben is), ez a szakirodalomban
talalhato eredmény kb. 57%-anak felel meg.

A stirtiségbeli felbontéas vizsgélatahoz CTP404 fantomot hasznaltam. Ebben az esetben el6-

szOr a rekonstrualt RSP-értékeket hasonlitottam ossze a ,,ground truth” fantom RSP-értékeivel,
52



modositatlan esetben és két kiilonb6z6 elmosast alkalmazva. Ezt elvégeztem 2 kiilonb6zs, de
ugyanolyan paraméterekkel késziilt szimulacio adataival, 1 mm/pixeles, 256 x 256-os felbon-
tasban. Mindkét esetben 6% alatt volt az RSP-értékek relativ kiilonbsége, az értékek pedig
megegyeztek, amely alapjan mondhatjuk, hogy a rekonstrukcié megfelelGen robusztusan mi-
kodik. A rekonstrukciot elvégeztem olyan esetre is, amikor a rekonstrukcio kiindulési matrixa
mindenhol 1-esekkel van feltoltve, nem csak a fantom teriiletének megfelel6 helyeken, ebben az
esetben a rekonstrukcié mingsége romlott; illetve olyan esetet is vizsgaltam, ahol a felbontas
128 x 128-as volt, ebben az esetben a rekonstrukcié futasi ideje révidebb, azonban a rekonst-
rukcié mingsége rosszabb volt: ebben az esetben a relativ kiilonbségek a ,,ground truth” és a
rekonstruéalt RSP-értékek kozott elérték a 20%-ot (abszolutértékben), mig a 256 x256-os fel-
bontasban a relativ kiilonbség maximum 6% volt. A CTP404 fantom esetében megvizsgaltam
az eredeti és a kiilonb6z6 iteraciokban rekonstrualt fantomok kiilonbségeit. A rekonstrukcio
mingségének valtozasaban egy trendet figyeltem meg: a rekonstrukcio elején gyors, majd nagy-
jabol a 13. batch utéan lassabb javulas volt megfigyelhets, majd az 57. batch-nél megjelent
egy kiugré hiba a rekonstrukcidoban, ezt kévetGen ismét javulas latszott. A trendet kiilonbozd,
kiilonbségeket jellemz6 metrikakkal is sikeriilt igazolni. A CTP404 fantomra is készitettem re-
alisztikus rekonstrukciot. Az idedlis és realisztikus eset RSP-értékei kozotti legnagyobb relativ
kiilonbség 0,25% volt.

Az RSP-rekonstrukcié mingségét is Osszehasonlitottam szakirodalomban talalhaté eredmé-
nyekkel. A rekonstrukecié pontatlanabb (a relativ kiilonbségek 6%-on beliil voltak a legjobb
esetben, mig a szakirodalomban ez az érték 1% volt), azonban a futési id§ gyorsabb volt, mint

az Osszehasonlitashoz hasznalt kutatas esetében.
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7. Kitekintés

A kutatas igéretes, és sok tovabbfejlesztési potencialt rejt. Ezek kozé tartozik a futasi id6
tovabbi cstkkentése, illetve a tovabbi optimalizécidk, amelyeket alabb részletezek.

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

Tovabbi célom implementalni a gépi tanulést is az ML P-szamolés tovabb optimalizaldsdhoz,
mely véleményem szerint akar klinikai hasznalhatosagra alkalmas futési id6t eredményezhetne.
Osszességében a projektem f6 célja a klinikai rutinban valé hasznalhatosag, amely a statisztikus

alapi iterativ algoritmusok bevezetését jelentené a proton CT-vel torténd képalkotéasba.
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8. Koszonetnyilvanitas

Rengetegen segitettek abban, hogy ez a dolgozat létrejohessen, azonban hogy ne nyuljon
hosszabbra a koszonetnyilvanitas, mint a dolgozat maga, most csak néhédnyukat szeretném
kiemelni.

Els6sorban szeretném megkoszonni témavezetém és belsé konzulensem, Dr. Biré Gabor és
Dr. Papp Gabor rengeteg segitségét, a belém- és dolgozatomba fektetett energidjukat, és a
felbecstiilhetetlen értékid tudéast, amit kaptam télitkk. Koszonom Dr. Barnafoldi Gergely Gabor-
nak a tamogatasat, és hogy a kutatocsoport tagja lehetek; valamint korabbi témavezetémnek,
Dr. Frohlich Georginanak, hogy a tudéasa és lelkiismeretes témavezetése megadta a jelenlegi
dolgozatom alapjait is.

Ko6szoném gimnaziumi fizikatandromnak, Jakabos Erikdnak, hogy id6t és energidt nem
kimélve foglalkozott velem, nélkiile nem tudtam volna elindulni ezen az tton. Koszonom a
paromnak, hogy a legnagyobb tamogatom és segitségem volt, és a legnehezebb pillanatokban
is tartotta bennem a lelket; és hélasan kdszonom a csaladomnak és bardtaimnak is a rengeteg
tamogatést és biztatast, amit folyamatosan nyudjtottak és nyujtanak nekem.

Munkam nem sziilethetett volna meg a Nemzeti Kutatési, Fejlesztési és Innovacios Hivatal
(NKFIH) tamogatasa nélkiil, az OTKA K135515 palyazaton, illetve a 2021-4.1.2-NEMZ KI-
2024-00031 és 2021-4.1.2-NEMZ KI-2024-00033 pélyazatokon keresztiil, illetve a WSCLAB

szamitogépes ercforrasai nélkiil.
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