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Absztrakt

A modern proton komputertomogréfias (pCT) felvételeket dltalaban algebrai képrekonstruk-
ci6s technikdkkal (algebraic reconstruction technique, ART) allitjak elé. Ezen eljaras példaul
a ritka matrixokat tartalmazé linearis probléméak megoldasara haszndlatos iterdciés séma a
Kaczmarz-moédszer. Felmeriil a kérdés, hogy az emisszios tomografidban sikeres, statisztikai
alapu iteracios algoritmusokat nem lehet-e alkalmazni pCT felvételek rekonstrudlasara is. Ku-
tatdsomban a Richardson—Lucy dekonvoluciéként ismert eljarast, mint statisztikai motivacioju
fixpont iteraciét alkalmaztam. Ehhez készitettem egy parhuzamositott GPU programkdodot,
amelyben spline-alapt trajektoria szamitast hasznalok és futas kdzben generaltam a rendszer-
matrixokat. Eredményeim megmutattdk moédszerem helyességét és a pCT-alapi alkalmazha-

tosagat.
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1. Bevezeto

A fejlett orszagokban a rak a vezetd haldlok, igy egyre fontosabb, hogy hatasos terapids
modszerekkel rendelkezziink ellene. Napjainkban egy 1j tachnologia, a hadron terapia kezd az
érdeklodés korébe keriilni, amely elsddlegesen proton nyalabokat hasznal terapias céllal. Az
érdekl6dés novekedése mogott az all, hogy nagyenergids protonokkal jobban fokuszalt dozisel-
oszlast lehet létrehozni, mint a hagyomanyos Megavoltos fotonterapiaval, igy elonyosebb kezelés
érheto el.

A proton terapia fejlesztésének egyik {6 iranya a dézistervezés pontossaganak novelése, ami
fontos annak érdekében, hogy a doézist jobban a céltérfogatba fokuszaljuk, ezzel csokkentve
az ép szovetekre gyakorolt karos hatdsat. A besugarzastervezés pontossiganak egyik korlatja
a relativ fékezésienergia (relative stopping power, RSP) eloszlds ismeretének pontatlansiga.
Napjainkban ezeket az eloszlasokat altalaban rontgen CT felvételekbdl szamitjak at, Houns-
field egység (Hounsfield unit, HU) és RSP kozotti konverzidstdblazatok segitségével. Ez az
atszamitas nem egyértelmii az emberi test tipikus HU tartomanyaban, minek kovetkeztében a
konverzié lényegesen megnoveli a végsé RSP eloszlas hibdjat, ami akar 1.7 %-os statisztikus
hibat is okozhat. Ez a hiba 0.5 %-ra csokkenthet6 proton CT képalkotas alkalmazasaval [1].

A pCT szkenner altalaban mozgathaté protonnyalabot haszndl forrasként és egy megfeleld

detektorrendszert a protonok mérésére. Egy tipikus detektornak két funkci6ja van:

1. A detektor rendszer els6 feladata, hogy megmérje a protonok energidjat a paciens mo-
gott. Ha ezt a detektorrészt energia mérésére alkalmas detektorokbdl épitik, akkor a
detektort proton kaloriméternek (proton calorimeter), hogyha felvaltva abszorber réte-
gekbél és nyomkovetd detektorokbdl akkor pedig tthossz szamldlonak (range counter)

hivjuk.

2. A detektor rendszer méasodik feladata a protonok bemeneti és kimeneti irdnyanak (és po-

« s e

Ezen informaciok is elengedhetetlenek az RSP eloszlas rekonstrualasdhoz. A detektorpart

a paciens el6tt elsé nyomkovetd detektornak (forward tracking detector), mig a péciens
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mogott hatsé nyomkovetd detektornak (backward tracking detector) hivja a szakiroda-
lom. Néha az els6 nyomkoveto detektor elhagyasra keriil, aminek az az egyik elénye, hogy
lehetové teszi egy eseményben sok proton parhuzamos detektalasat. Egy masik elonye
ennek a megoldasnak, hogy kénnyebben beépithetd a kezelGhelységbe, mivel a detektor
nincsen kezelés kdzben a nyaldb utjaban. A mésik oldalon ezen koncepcié hatranya, hogy
valamivel kevésbé pontos mérést tesz lehetévé, mint a két detektorpart tartalmazoé kon-
cepcidk. Az el6nyei miatt ezen munkaban az elsé nyomkoveté detektor nélkiili koncepciot

targyalom.

Az OTDK munkam ezen detektor vizsgalatanak volt szentelve, elsédleges fékuszban tartva

a Bergen proton CT kutatdcsoport detektorfejlesztését, mely csoportnak a tagja vagyok.



2. A proton CT

A proton CT o6tlete egyidejii a hagyomanyos rontgen CT-ével, tekintve, hogy mind a kettot
A. M. Cormack javasolta 1963-ban. Mar a CT képalkotas feltaldlasakor az egyik eredeti moti-
vacié a sugarterapias dozistervezés pontositasa volt. Cormack mar az elsé errdl szo6l6 cikkében
felhivta a figyelmet arra, hogy a protonterapias besugarzastervezés soran a Bragg-csics a tu-
morba fokuszalasa egy lényeges kihivas ami proton CT képalkotést igényelhet [Cormack1963].
Az elso értékelheto CT felvételt is Cormack készitette 1964-ben egy aluminium és Lucite henge-
rekbdl dsszeallitott fantomrol. Annak ellenére, hogy a kisérleti berendezések mar akkor elérheté
voltak, csak napjaink korszerli detektorai, gyorsitéi és I'T technologidja teszi lehetévé ezen tech-

nolégia mindennapi hasznélatat.

2.1. A pCT fejlesztés motivacidja

A proton terapids kozpontok szama gyorsan novekszik [4] annak koszonhetéen, hogy a had-
ron nyaldbokkal jobban fokuszalt déziseloszlas érheté el a megavoltos fotonterapiaval Gssze-
hasonlitva [5, 6]. A technolégia fejlesztése irdnti igény egyiitt névekszik a kozpontok szdma-
val, amelyek profitalhatnanak a precizebb kezelés lehetdségébdl. Sok a lehetséges fejlesztési
irany ezen a tertileten, tobbek k6zott a paciens pozicionalasdnak és kezelés kozbeni elmozdu-
ldasdnak monitorozdsa, Monte Carlo mddszer alkalmazasa a besugarzastervezés soran [7], pCT
képalkotassal elért pontosabb besugarzastervezés [2, 4, 8] és in vivo dozimetria alkalmazésa a

doziseloszlds monitorozasara a kezelés kozben vagy a kezelés utan [7, 9, 10].

2.2. A Bergen pCT kollaboracio

A Bergen pCT kollaboracié egy nemzetkozi egytittmiikodés, melynek a koézpontja a Berge-
ni Egyetem. A kollaboraciot azzal a céllal alapitottdk, hogy kifejlesszen egy pCT képalkotd
a CERN-ben, a nagyenergias részecskék mérésére tervezett detektor technolégidk felhaszna-
lasaval. Ezen alkalmazott kutatas célja, hogy a pCT képalkotassal elérje a klinikai tesztelés

fazisat, amieddig maig egyik pCT fejlesztés sem jutott el. A Wigner Fizikai Kutatéo Kozpont



a kezdetektol részt vesz az egytittmiikodésben, igy én — a nemzetkozi kollaboracié tagjaként —

résztvehetek a Bergen pCT detektor prototipusanak fejlesztésében.

2 Tracking layers

41 Calorimeter layers

Transition cards

1. abra. A Bergen pCT detektorrendszer terve. A nyaldb a bal oldalrdl érkezik, kdzépen
a nyomkovetd detektor lathatd, amely a protonok irdanyat méri. A 41 rétegbdl allo digi-
talis nyomkovet6 kaloriméter (Digital Tracking Calorimeter, DTC) a hattérben lathato,
a kiolvasé elektronika kartyai pedig a széleken foglalnak helyet [11].

A pCT detektorrendszer {6 koncepcidja, hogy szilikon pixel nyomkovetd detektorokkal tor-
ténik mind a protonok irdnyanak és mind a megmaradt energidjanak mérése. A kihivas az, hogy
a protonok energiatartomanya néhany nagységrenddel kisebb, mint amire a detektorokat ere-
detileg tervezték. Ebben a koncepciéban a protonok iranya csak a paciens utan kertiil mérésre,
ami lehet6vé teszi 100 proton mérését kiolvasasonként egy 7 mm félértékszélességii ceruzanyalab

(pencile beam) alkalmazasaval. Az elsé nyomkovetd detektor elhagydsabél szarmazé informé-

6



ci6hidnyt egy nagyon pontos hatsé nyomkévets detektor alkalmazasdaval kompenzéaljuk [12]. A
hatsé nyomkoveto detektorpar pontossaga egyrész a szilikon pixel detektor nagy felbontasanak
(~ 5 pum) méasrészt a detektorréteg vékonysigénak (a detektor 50 um, a tartészerkezet 200 pm
vastag) koszonheté. Az energiamérésre felvaltva szilikon pixel detektor és abszorber rétegek
keriilnek alkalmazasra. Amikor a proton athalad egy szilikon detektoron a megszélalé pixelek
szama hordoz valamennyi informéciét a nyomkévetd rétegben leadott energiardl. Az energia-
mérés azon alapul, hogy a Bragg-gorbét illesztjiik a rétegekben leadott energiamennyiségekre,
ami pontosabb mérést tesz lehetévé, mintha csak az alapjan becsiilnénk a proton energidjat,

hogy melyik nyomkdévetd detektorrétegben mértiik utoljara.

A pCT detektorrendszer alapjat az ALPIDE detektor képezi, ami egy monolitikus aktiv
pixel szenzor (monolitic active pixel sensor, MAPS) tipusu szilikon pixel detektor [13]. Ez
a detektortipus a egy szilikon rétegben tartalmazza a pixelek érzékeny térfogatat és a hoz-
zajuk kozvetlentl kapcsolodd kiolvaso elektronikat. Az ALPIDE-ot a A Large Ion Collider
Experiement’ (ALICE) kisérlet fejlesztette ki, ami egyike a nagy hadron iitkéztetd (Large Had-
ron Collider, LHC) négy nagy kisérletének az 'European Organization for Nuclear Research’

(CERN) kutatékézpontban.

A Bergen pCT kollaboraciénak volt egy korabbi detektora, amely megmutatta a szilikon
pixel detektorok alkalmazédsanak létjogosultsagat a proton CT teriiletén. A mérések megero-
sitették a koncepcio alkalmazhatdsagat, mivel a protonok energidjat, vizekvivalens hosszban
kifejezve, 4 % pontossdggal képes mérni, mig Monte Carlo szimuldciék alapjan 10 proton
masodpercenkénti mérésére alkalmas, ami a versenyképes pCT prototipusok kozés sorolja ezt
a detektort [14]. A csoport a munkét a kovetkezd, jobban optimalizalt detektor tervezésével
folytatta [8]. Az 14j koncepci6 ketté nyomkovetd és 41 valtakozé aluminum abszorberbél és
nyomkovetd detektorbol allo kaloriméter réteget tartalmaz, ami egy optimumnak tekintheté a
pontossag és a koltségek kozott. A detektort arra terveztiik, hogy 107 protont legyen képes

masodpercenként mérni egy 7 mm félértékszélességli ceruzanyaldb hasznalataval.

A kutatés és fejlesztés a Bergen pCT kollaboraci6 terveinek megfelel6en most is folyamatban

van. Napjainkban a csoport a tervezésre és a részletes szimuldciokra helyezi a f6 hangsulyt,
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mikézben a detektor egyes részei mar gyartas alatt alnak [11]. Ezzel parhuzamosan a mé-
rés feldolgozasaban és kiértékelésében hasznélt szoftverek fejlesztése is megkezd6dott, amiben

ugyszintén részt veszek.

2.3. Hozzajarulasom a Bergen pCT detektorfejlesztéséhez

Aktivan részt vettem a klaszterméret és a detektorban leadott energia kozti kapcsolat kimé-
résében. Két alkalommal végeztiink méréseket proton, hélium és szén nyalabokkal a Heidelbergi
Ionnyalab Terapidas Koézpontban (Heidelberg lon-beam Therapy Center, HIT). A 2. &bran a
pontok a klaszterméret eloszlas atlagértékét, mig a hibasav a szorasat jelolik, tehat klasztermé-
ret bizonytalansagat jellemzik, nem az atlagérték mérésének hibajat. Egyértelmi osszefiiggést

talaltunk a klaszterméret és a leadott energia kozott, amit az aldbbi egyenlet ir le [15, 11]:

N =240 - AE?338 | (1)

ahol N a megszolal6 pixelek szdma (az ugynevezett klaszterméret) és AE a varhaté leadott
energia a detektorrétegben. A 0.338 konstanst a mérésre torténo illesztésbol hataroztuk meg,
ahogyan az a 2. abran is lathaté. Az én feladatom a mért adatok elemzése volt, minek az
eredményeképp kaptuk meg a 2. dbran lathaté mérési pontok nagy részét. Munkam megjelent

a kollaboraci6 publikdcidiban [15, 11] és egy korabbi OTDK dolgozatomban is [16].
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2. dbra. A mért atlagos klaszterméret a detektorréteghen varhatéan leadott energia fiigg-

vényében [11].

Késobb két hiitésrendszerkoncepciét hasonlitottam 0Ossze, azzal a céllal, hogy eldontsem
melyik felel meg jobban a detektorrendszer hiitésére. Analitikus szamitasokat és végeselemes
szimulaciokat hasznaltam a kaloriméteren beliili hémérsékleteloszlas meghatarozasara. Ered-
ményeim megjelentek a kutatécsoport egy atfogd publikacidjaban [11], egyik kordbbi TDK
dolgozatomban [17] és a BSc szakdolgozatomban is [18].

Jelenleg a statisztikai motivacioju iteracios képrekonstrukcids eljardsok proton képalkotas
rekonstrualasara valo alkalmassagat vizsgalom. Ezen kutatasom eredményei el6szor ezen dol-
gozat alapjat képez6é TDK dolgozatomban jelent meg. Tudomasom szerint a nemzetkozi szak-

irodalomban ezen iranyu kutatasok nem érhetoek el.



3. Képrekonstrukciés médszerek

Proton CT képalkotds soran informéaciot gytijtiink a proton trajektériak menti relativ féke-
zési energiarél (relative stopping power, RSP). A képrekonstrukeié célja a leképezett objektum
RSP eloszlasanak meghatarozasa. A CT felvételek rekonstrudlasanak két {6 iranyzata létezik:
az elso integral transzformacidkon alapul, els6 képvisel6je a Radon és Inverz Radon transzfor-
mécié paros volt, melyet Johann K. A. Radon 1917-ben publikélt [19]. A Cormack &ltal javasolt
CT rekonstrukeiés technikak [2, 3] is ebbe a csoportba tartoznak. A masik irdnyzat a képre-
konstrukciét egy linearis egyenletrendszerként kezeli, és az egyenletrendszert iterativ eljarasok
segitségével oldja meg. Ezt az irdnyzatot 1970-ben Gordon, Bender és Herman alkalmazta el6-
szOr és nevezte el Algebrai Megoldasi Médszernek (Algebraic Reconstruction Technique, ART).
A Richardson — Lucy dekonvolici6 [20, 21], ugyszintén egy iterativ rekonstrukciés moédszer,
ebbe a csaladba tartozik és alkalmazhato CT felvételek rekonstrualasara. FEzt az algoritmust
leginkabb emisszi6és tomografidaban alkalmazzak, és pCT képek rekonstrualasara el6szor ezen

dolgozat keretén beliil keriilt alkalmazasra.

3.1. Bevezetés az iterativ képrekonstrukcios eljarasokba

Hogyha a képet diszkrét voxeleken (térbeli pixeleken) rekonstrudljuk, akkor a képrekonst-

rukeio felirhaté az aldbbi forméaban:

y:A'X? (2)

ahol y egy m-dimenzids vektor (jellemzéen 108 109), ami tartalmazza a protonok vizekvivalens
tthosszénak csokkenését a rekonstrudlandé térfogatban, x egy n-dimenzids vektor (jellemzéen
105 — 107) amely a voxelek RSP értékét tartalmazza és végill A egy n X m dimenzidés matrix
(az Ggynevezett rendszermatrix, tipikusan 1013 - 1016), amely a protonok és a voxelek kozotti
kolcsonhatasi egyttthatékat tartalmazza. Az A matrix elemeit értelmezhetjik tgy is, mint a
proton pélydjanak hossza egy adott voxelben. Altalaban elvarjuk, hogy n nagyobb legyen mint
m, kiilonben a probléma alulhatarozott lenne. A képrekonstrukcio célja megfelel6 becslést adni

x vektorra az y vektor és az A matrix ismeretében. Klinikai alkalmazasra megfelel6 felbontast
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képek esetén, a rendszermatrix mérete til nagy, hogy hagyomanyos matrix inverzios eljarasok,
ugy mint Pseudo inverz, alkalmazhatéak legyenek. Masrészt a rendszermatrix egy ritka matrix,
ami kihasznalhaté arra, hogy hatékony iterativ megoldasokat talaljunk a linearis egyenletrend-
szerre. A szakirodalomban a merdleges vetitések modszerén alapulé algoritmusok terjedtek

el [4, 22, 23, 24, 25]. Ezen mddszerek rovid attekintését a kovetkezo alfejezet tartalmazza.

3.2. Diagonalisan csillapitott mero6leges vetitések moédszere

A diagonalisan csillapitott merdleges vetitések (diagonally relaxed orthogonal projection,
DROP) médszerének kiillonboz6 varidciéi hasznalatosak a szakirodalomban pCT képek rekonst-
rualdsara. Ezen moédszerek elédje a linedris algebrabdl szarmazé Kaczmarz [26] iterdcid, amit
Richard Gordon, Robert Bender és Gadbor Herman Algebrai Rekonstrukciés Technika (Algebric
Reconstruction Technique, ART) néven tjrafeltaldltak a képalkotds tertiletén [22]:

pg;_l = max {pgj + (Rkﬁ — RE,G) /Nkﬁa 0} , (3)

ahol (i,j) voxel ugy keriil megvalasztasra, hogy mindig (k,0) trajektéridra essen, ahol q az
iteraci6 szamat jeloli, (i,j) a voxel indexei, (k,8) a k-adik trajektéria koordindtéi a 6 projekeié

iranyaba, p a voxelek stirliségmatrixa, R a trajektoridk menti integralt stirtiségek méatrixa,

— q
Ry y = > Pij (4)
(i,j) voxel a (k,0) trajektérian

a (k, 0) trajektoria menti integralt stirtiség becslése a q-adik iterdciéban és végiil Ny y a voxelek
szama a (k, ) trajektoria mentén.

Egy korszeriibb DROP iteraciés algoritmus ugyszint ismert [24]:

— (A
oy +fz bi {Ai ) (5)

ahol k az iteraci6 szama, x a voxel értékek vektora, M 4 relaxacios paramétereket tartalmazza
(konstans vagy diagondlis matrix), m a trajektoridk szama, i a trajektériak indexe, b a trajekto-

riak menti integral értékek vektora, A matrix az interakciés konstansok matrixa a trajektoriak
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és a voxelek kozott és ||...||2 az Euklideszi norma. Az 5. egyenletben definidlt DROP itera-
ciés séma elonyosebb az eredeti, a 3. egyenletben deffinidlt ART iteracional, mert ez képes
kiilonbo6z6 interakcios egyiitthatokat figyelembe venni a voxelek és a trajektoriak kozott. Jobb
konvergencia érheto el a relaxacids paraméterek hasznalataval, amelyek valtozhatnak az itera-
ciok szamaval és konnyen parhuzamosithatéak a szamitdsok annak koszonhetéen, hogy az 5.

egyenletben az Osszegzés elemei fiiggetlenek.

3.3. A variaciécsokkentett DROP algoritmus

Ez az alfejezet rovid osszefoglaldja Penfold et al. konyvének [23]. Ezen médszer alapotlete,
hogy talaljunk egy olyan megoldast ami jobban minimalizal egy norma fliggvényt.
bi - <ai7 Xk>

k+1 k k
X = Pt(k)(x )=x"+ AkUt(k) Z HaH%
i

iEIt(k)

aj (6)

ahol Ut(k) = diag ((1, 1/h})), ahol hjt azon trajektoriak szama, amik metszik a j. voxelt a t.
blokkban.

A variacié csokkentésére szolgald normafiiggvény lehet a

J-1J-1

05 = X Y\ (0 p5) + (k- pE) (7

g=11=1

A variaciéesokkentett DROP algoritmus sematikus 1épései [23]:
legyen k = 0 és x¥ = xppp (azaz a sziirtvisszavetitéssel kapott megoldas) és By = 1
ismételjiink meg 10 ciklust
legyen s a ¢ szubgradiense az xk helyen

ha ||s|| > 0 akkor legyen vk = H;SbH egyébként pedig vi = s legyen folytatas = igaz
amig a folytatds igaz addig legyen y¥ = x* + 5kvk

szamitsuk ki a norma fiiggvényt (teljes variacio), és ha ¢(y¥) < ¢(x¥)
akkor hattassuk M alkalommal a Pt(k) projekciés operatort a yk vektorra
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szamitsuk ki a megfeleloségi kozelitést az Osszes korabbi M blokk adataira és ha
Pr(Pyry) < Pr(xX) legyen x5t = Pypy
legyen folytatas = hamis, egyébként legyen [y = [y /2

egyébként legyen ), = [y /2

3.4. A Richardson — Lucy algoritmus

Létezik egy masik megoldési stratégia, amely valdszinliségszamitasi alapokon modellezi a
képrekonstrukecié problémajat és Maximum Likelihood — Expectation Maximalization (ML-
EM) moédszernek hivjdk. Ez az elmélet sikeres volt az emisszids tomografia teriiletén, és egy
képrekonstrukeids iteracios ciklushoz vezetett, amely Richardson—Lucy dekonvoliciéként [20,
21] is ismert. Ez az iterdciés ciklus levezethet6 az ML-EM elméletbél emisszids tomogréfia

esetében, de fixpont iterdcioként is ismert. Az iteracios megoldés a kévetkezd képleten alapul:

1 .
k1 _ (k Vi (8)

A
i 1 .. kL) o
ZJ.:AI,J j 21: Al,jX1

X

minden N-nél kisebb i indexre, ahol N az x vektor hossza, ami a voxelek RSP értékét tar-
talmazza, k az iterdcié szama, A matrix a proton trajektéridk és a voxelek kozti interakcids
egyiitthatokat tartalmazo matrix, j a trajektéria indexe, M a trajektéridk szama, y vektor tar-
talmazza a trajektéridk mentén integralt RSP értékat, ami egyenl6 a protonok vizekvivalens
uthosszban mért energidjanak csokkenésével a trajektoria mentén. A y; / %:Al,jx%‘ tagot al-
talaban Hadamard aranynak hivjak, ami a mért és az eloz6 iteracios ciklus alapjan becsiilt
trajektoria mentén integralt RSP hanyadosa.

A proton képalkotdas ML-EM probléméaja méig megoldatlan, amig ez nem valtozik a Ri-
chardson — Lucy dekonvoliciét mint fixpont iteraciot érdemes lehet hasznalni a proton CT kép-
rekonstrukciéra, mint linearis problémara. Tehat a munkam egyfajta elsé 1épés a statisztikai
alapu iteraciés képrekonstrukcio irdnyaba, amely remélhetoen tovabbi kutatasokat fog motival-

ni.
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4. A képrekonstrukcié modellje

Ebben a fejezetben bemutatom a munkam soran fejlesztett képrekonstrukcios modell leg-
fontosabb tulajdonsagait. A Richardson—Lucy algoritmust alkalmaztam a képek rekonstrua-
lasdhoz. A poton trajektéidk és a voxelek kozotti kolesonhatast jellemzé fizikat részletezem az
elso részben, amely alapjan keriil kiszamitasra a Richardson — Lucy algoritmus soran megjeleno
rendszermatrix. A munka mésodik felében a szamitasi modellt mutatom be, amely tartalmazza
a rendszermatrix elemeinek felhasznalas kozbeni szamitésat (on-the-fly matrix szamitds) és ma-
gat a Richardson—Lucy algoritmust. Az on-the-fly matrix szamitast az tette sziikségessé, hogy
a rendszermétrix nem nulla elemeinek szdma is elérheti a 10'-et. Hogyha a rendszermétrix
minden elemét egyszeres pontossaggal, az elem indexét kétszeres pontossaggal tarolnank, akkor
a matrix mérete elérné a 12 x 1011 = 1.2 x 10!2 byte ~ 1.2 TB értéket, amit koltséges lenne
memoriaban tarolni és tul lassi lenne merevlemezrél beolvasni minden egyes iteracios 1épés

SOran.

4.1. A modell fizikai hattere

A proton képalkotds azon alapul, hogy a protonok a paciensen athaladva energiat veszitenek,
amit a Bethe egyenlet ir le [27] amit kés6bb korrekcidkkal egészitettek ki [28]. A Bethe, vagy
masnéven Bethe—Bloch egyenlet leirja a moderédltan relativisztikus, toltott részecskék atlagos

energiavesztességét, mikozben azok anyagon haladnak at:

dE _ 0Z 1 |1 Qmec26272TmaX 2 d(87)

5 )
ahol dE/dx az atlagos energia vesztesség, amit a pCT szakirodalomban fékezési energidnak
(stopping power) hivnak, K = 47N ArngCQ, 7 és A rendre az ion rendszama és tomegszama.
[ az ion és a fény sebességének ardnya (v/c), me az elektron tomege, ¢ a fénysebesség, v =
1/4/1- B2, Tiax a maximalis lehetséges energiatranszfer az ion és egy szabad elektron kozott,
I az ion lendiilete és §(5v) a sfirtiség korrekeid.

A protonok pélydjat a paciensben a tobbszoros coulomb széras (multiply coulomb scatter-
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ing) irja le [29]:

13.6 MeV X X
0p= ——q,/— |1+ 0.0381In | — 10

ahol 6y a szoras Gauss-eloszlasanak szorasa, p, fc és q a részecske lendiilete, sebessége és
toltése (az elemi toltés egységeiben mérve), és x/X( a részecske utdban 16v6 anyag szélessége

(az ionizaciés hossz (radiation length) egységeiben mérve).

A protonok a tébbszords coulomb szérds kévetkeztében 1étrjové tangencidlis (a részecske

kezdeti irdnyara merdleges) iranyu eltérését az aldbbi egyenlet irja le [30]:
X0y (11)

ahol oy a tangencidlis irdnyt eltérés, mig og a részecske irdnyanak (10) eloszldsa miutdn a
részecske x uthosszat tett meg az anyagban. Egy adott részecskére az y tangencialis eltériilés

és a 0 irdnyvaltozés korreldlt, v/3/2 korrelacios egyiitthatéval.

Nuklearis interakciok is el6fordulhatnak amig a részecske athalad az anyagon, aminek hatasa

lehet a képre [4]. Ezt az effektust ebben a munkaban nem vizsgalom.

A fékezési energia a proton energidjaval egytitt valtozik, a Bethe-egyenletnek (9) megfele-
16en, tehat nem célszerti a térbeli eloszlasat rekonstrualni. Ha a fékezési energiat elosztjuk a
viz fékezési energidjaval (ugyanolyan energidji proton esetén), akkor a relativ fékezési energi-
at kapjuk (relative stopping power, RSP), ami kozelitéleg energia fiiggetlen az 50-250 MeV /u
energiatartomanyon. Megvizsgaltam, hogy a RSP mennyire fiiggetlen az energiatol ezen a tar-
toméanyon és arra jutottam, hogy a hiba kisebb mint 0.1 % az emberi test esetében. Az RSP

hibaja a 3. abran lathato.
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3. dbra. Az emberi test RSP értékének hibdja az energia fliggvényében a klinikailag
relevans 50-250 MeV /u energiatartomanyon. Az energia abrazoldsakor figyelembe vettiik,

hogy a proton tomegszama egy.

4.2. A képalkotas modellezése

« sz

mérjik. Két fontos lépése van a képrekonstrukcionak: el6szor meg kell becsiilniink a protonok
palyajat a paciensben, ez utan rekonstrualhatjuk a képet a protonpalyak és az energiavesztes-
ségek ismeretében.

A trajektéria becslés a protonok legval6sziniibb palyajan (most likely path, MLP) alapul,

ami szamithaté a protonok legvaldszinlibb szérédasabdl a palyajuk mentén. Egy sokkal gyor-
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sabban szamithato, de nem sokkal pontatlanabb megoldas a MLP egy harmadfokt splineal
vald kozelitése, amit a szakirodalomban is szoktak alkalmazni [30]. A rendszermadtrix (ami a
kolesonhatési egyttthatokat tartalmazza) elemeinek szémitdsa azon az MLP koriili valdszinii-
ségeloszlason alapul, ami azt irja le, hogy milyen valdszintiséggel haladt el pont az adott pontban
a proton. Ez egy 1j technolégia a szakirodalomban, ami felhasznalja az elérhet6 becsléseket a
valoszintiségstirtiség eloszlasrol. Simabb és kevésbé zajos képeket varok ettél a médszertol, de

a szamitasi igény novekedése aran, ami lassabb konvergencidhoz vezet.

A képrekonstrukcios algoritmus teszteléséhez kifejlesztettem egy képalkotasi modellt, ami-
ben be tudom Aallitani a kiilonb6z6 pontatlansagokat, igy mint protonok irdnyanak mérését
vagy a nyalab karakterisztikajat. Ez a modell harmadfokt splineal kozeliti a protonok pa-
és mogott, ami praktikusan azt jelenti, hogy a képrekonstrukcié soran egy kicsit kiillonb6zo
paraméterekre illesztiink harmadfoki splinet mint a képalkotas soran, ezzel figyelembe véve a

képalkotas pontatlansagat.

A protonok energialeaddsat a relativ fékezési energia protonpélya kortli (a val6szintiségelosz-
lasnak megfeleld sulyozasu) térfogati integraljaként szamitjuk. Ez a megoldas egyrészt lehetévé
teszi, hogy ugyanugy rekonstrualjuk a képet, ahogyan az felvettiik — hogyha a protonpélyak
bizonytalansagat nullanak valasztom. Masrészt hogyha a valészintiségstiriiség szélességével nul-
lahoz tartok, akkor egy realisztikus szituaciét tudok tesztelni, amikor a proton lényegében a
palyaja mentén integralja az RSP értéket. Hogyha a protonpalya kimeneti és bemeneti bizony-
talansagat (analitikus képletek alapjan) alitom be, akkor realisztikus adatfelvétel modellezhetd
a nuklearis interakciok elhanyagolasa mellett. A valds képalkotds, a képalkotas idealisztikus és

realis modellje, tovabba a képrekonstrukcié f6 paramétereit az 1. tablazat tartalmazza.

Szeretném megjegyezni, hogy a nyalab ablaka (nozzle exit) és az izocenter, tovabba a detek-
tor és az izocenter tavolsaga kissebbre volt allitva mint a valodi elrendezésben feltételezhetéen
lesz, mivel a képrekonstrukciés modell splinokat feltételez a nyalabablak és az izocenter ko-
z0tt. Késébbiekben alkalmazhato egy olyan megkozelités ami egyenes protonpalyat feltételez

a nyaldbablaktél a fantomig és a fantomtdl a detektorig és csak a detektorban hasznélja (a
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t6bbszoros coulomb széras figyelembevételére szolgald) spline kozelitést. Ebben az esetben a

megfelelo tavolsagok redlis értékkel lesznek majd modellezhetoek.

Valés képalkotas

Képalkotasi 1

Képalkotasi 2 Rekonstrukcié

(idealisztikus) (realisztikus)
Trajektoria MC szoéras Spline Spline Spline
Nyaldb FWHM 7 mm 0 mm 7 mm 0 mm
Nyaldb széttartas 2.8 mrad 0 mrad 2.8 mrad 0 mrad
Iranymérés hibaja 0.89 mrad 0 mrad 0.89 mrad 0 mrad
To6bbszoros Coulomb szérds (MC) igen igen igen igen
Széras szoge 22.0 mrad 22.0 mrad 22.0 mrad 22.0 mrad
Nuklearis interakciék igen nem nem nem
Oenergiaintegral - 1mm 0.25 & 0.125 mm 1 mm
Nyalédbablak - izocenter 500 mm [12] 150 mm 150 mm 150 mm
Detektor - izocenter 250 mm [12] 150 mm 150 mm 150 mm
Felbontds (n x n) - 64 2048 64-512

1. tablazat. A protonok és a paciens kolcsonhatasat leird képalkotasi modell 6 paraméterei.

4.3. A numerikus modell

A modellemben feltételeztem, hogy a protonok és a voxelek kozti egytitthatd a lagvaldszi-

niibb protonpalya koriili Gauss-eloszlas alapjan szamithato. Feltételezésem szerint ez a megfon-

tolas (6sszehasonlitva a hagyomanyos, voxelben megtett uthosszon alapuld interakcié szamitas-

sal) rontja a métrix kondicionaltsédgat, viszont jobb képmindséget eredményez kovés protonnal

torténo képalkotas esetén, ami egy tipikus esete lehet a pCT képalkotdsnak.

Annak érdekében, hogy felgyorsitsuk az algoritmust, parhuzamositott szamitasi modszere-

ket kell alkalmaznunk, amire van lehetéségiink, hiszen lineéris algebrai probléméak megoldhato-

ak specifikus hardvereken. A grafikus kartydka (masnéven videokartydkat), amelyek grafikus

processorokat (GPU) tartalmaznak, széles korben alkalmazzak hasonlé feladatokra. Korszert

programcsomagok elérhetéek altaldnos felhasznalasi GPU kéartydk programozasara. A prog-
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ramkodomat CUDA nyalveken irtam meg, ami egy az Nvidia altal kifejlesztett C++ alapta GPU
programnyalv [31]. A programkdd fejlesztésének {6 fékusza a paralelizicid, ami a jelen probléma
esetében két szinten valdsithatd meg, melyek koziil mindkettd alkalmazhatd a képrekonstrukeio

soran.

1. Az els6 parhuzamositési lehet6ség a protonok Hadamard aranyanak parhuzamos szamita-
sa. A jelenlegi program implementacié egy CPU magon fut, ami menedzseli a 14336 GPU
szal munkajat a négy Nvidia 1080Ti GPU kartyaban. Ez a struktura kelléen gyors tud
lenni, mivel a CPU csak az adatok merevlemezrdl torténd beolvasasért és a GPU feladatok
szinkronizalaséért felelés. Hogyha egy CPU mag mégsem bizonyul elegendének a prog-
ram parhuzamosithaté tobb CPU magra, gy, hogy kiilonb6z6 protonok parhuzamosan

keriilnek feldolgozasra.

2. A masodik parhuzamositasi lehetéség a proton-voxel interakciék parhuzamos szamitasa.
Ennek a parhuzamositasnak a memoériahasznalata elonyosebb, amikor a Hadamard-arany

megszorozva a megfelel6 rendszermatrixelemmel voxelelnként Osszegzésre keriil.

Jelenlegi munkam soran mindkét parhuzamositasi lehetoséget alkalmaztam, aminek a vazlatat

a kovetkezo algoritmus tartalmazza:
set M, L and T: number of trajectories, voxels and treads, respectively
set X to be unit vector, the vector of the voxel values
set dT and normT to L length zero vectors and Y is the vector of the measured data
repeat for N cycles, where N is the number of full iterations

set i =0, while i < M/T

L

(A) H¢ = Yige/ 2 Aigg,j - Xj, for all t, where t is the index of the thread, H is the
J

Hadamard ratio and Aj;¢j is the on the fly calculated interaction coefficient

between the i+t voxel and the jth proton trajectory

(B) set j=0, whilej < T
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dXy+ = Hj - Ay j and normXy+ = Ay, for all k, where k is the index of

voxels
Xj = Xj - dXj/normXj for all i, where i is the index of voxels

set dT and normT to zero vectors
save X vector as the resulted image

Az (A) 1épésben az els parhuzamositasi lehetéséget, mig a (B) 1épésben a masodik pér-
huzamositasi lehetéséget alkalmaztam. Megfigyelhetd, hogy a rendszermétrix minden elemét
kétszer kell kiszamolni iteracionként ebben a struktiraban, azonban ez sziikséges ahhoz, hogy

elkeriiljiik a rendszerméatrix sorainak tarolasat, ami nagymennyiségii memoriat igényelne.
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5. Eredmények

Ebben a fejezetben a rekonstrukciés algoritmus hatékonysdgat tesztelem harom kiilonbo-
z6 fantom alkalmazdsaval. Az els§ fantom a Shepp—Logan fantom [32], amit az algoritmus
konvergenciajanak tesztelésére hasznalok. A mdasodik fantom a Derenzo fantom [33], amit a
Richardson — Lucy algoritmussal kiegészitett képalkotds felbontasanak vizsgalatara hasznalok.
A harmadik fantom a CTP404 [34], amit elsédlegesen a képelkotdas RSP helyreéllitasi pon-
tossaganak vizsgalatara hasznalok. Masodlagosan ezt a fantomot hasznaltam a Bragg-cstcs
képalkotasbol eredd, nyalabiranyu hibajanak becslésére, hogyha a rekonstrualt kép alapjan ter-

vezném a fantom besugdarzasat.

5.1. A fantomok

El6szor a Shepp — Logan fantomot alkalmaztam, ami a 4(a). abran lathaté. Ez egy gyakran
alkalmazott, két dimenziés fantom, amit Larry Shepp és Benjamin F. Logan [32] javasoltak.
Ezt a modellt a Richardson—Lucy dekonvolicié konvergencidjanak tesztelésére alkalmaztam.
Ebben az esetben feltételeztem, hogy a rekonstrualt kép tartani fog az eredetihez.

Maésodjara a Derenzo fantomot alkalmaztam, amit Stephen E. Derenzo [33] fejlesztett ki és
a 4(b). képen lathaté. Ennek a fantomnak tobb véltozata 1étezik, amik koziil én az tigynevezett
hidegrudas (cold rod) véltozatot hasznaltam, ami egy vizfantomba haromszog struktiraban,
egymastol atmérdnyi tavolsagban elhelyezett, levegovel toltott, hengerekbol all6 fantom. Ez a
fantom hat régiot tartalmaz 1.5, 2, 3, 4, 5 és 6 mm hengeratmérokkel.

Harmadjdra a CTP404 fantomot alkalmaztam, amit a The Phantom Laboratory [34] cég
gyart és a 4(c). abran lathat6. A CTP404 fantomot arra tervezték, hogy meg lehessen a
segitségével mérni, hogy egy képalkotd rendszer mennyire tud pontosan megmérni egy anyag-
tulajdonsagot, esetiinkben a relativ fékezési energiat (RSP). Ez a fantom egy epoxihenger, ami
8 kiillonb6z6 anyagt, 12.2 mm atmérdji és hengeralalkt betétet tartalmaz. Az inzertek RSP
értékét Alme et al. [11] vizsgéalta. A rekonstrudlt RSP értéket az inzert kozepén elhelyezett, 8

mm atmérdji korben vizsgaltam.
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(c) CTP404 fantom.

4. abra. (a): Shepp—Logan fantom, (b): Derenzo fantom és (¢): CTP404 fantom.
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5.2. Az iteracié konvergenciajanak vizsgalata

A képrekonstrukecios algoritmust el6szor az 1. képalkotasi modellel teszteltem, amikor a
képalkotas ugyanigy veszi figyelembe a protonok palyajat ahogyan a képrekonstrukcio is. Egy
64 x 64 voxelbdl all6 Shepp - Logan fantomot hasznaltam erre a célra és az L2 normat, vagy mas
néven Euklideszi normat, vizsgaltam a rekonstrualt és az eredeti kép kozott. A legvalésziniibb
palya koruli Gauss-eloszlas szérasat 1 és 10 mm kozott valtoztattam a konvergencia vizsgalata

soran.

Egy mm szérés esetén az L2 norma nullahoz tart, és elfogadhatéan megkozeliti azt 1000
iteracion beliil, mig két mm esetén az L2 norma ugyantgy nulldhoz tart, de ehhez 50000 iteracio
sziikséges, ahogyan ez az 5(b) dbran is lathat6. A rekonstrudlt képek az 5(c) és az 5(d) dbrakon
lathat6ak, és majdnem megkilénboztethetetlenek a fantomtél ami az 5(a) abran lathaté. A
kiilonbség csak akkor valik lathatova, hogyha ranagyitunk a képre és az RSP skalat megfelelGen

sziikitjik, ahogyan ez az 5(e) és az 5(f) abrékon is lathatoé.

Az 5 és 10 mm szorassal rekonstrudlt képek a 6. abran lathatéak. Elméletileg az 1.2
norma ezekben az esetekben is nullahoz kellene, hogy tartson, de az 1 és 2 mm szérasu eset
konvergenciajaban tapasztalhaté kiillonbség alapjan nem varhaté, hogy ezekben az esetekben

elfogadhat6 szamu iteracié alatt megkozelitse a rekonstrualt kép az eredetit.

Ennek az egyenletnek az els6 konklizidja az, hogy a képrekonstrukcios algoritmus megfe-
lel6en miikodik és a probléma megfeleléen kondicionalt — legalabbis ¢ = 1 mm esetben. A
masodik konklizié az, hogy a konvergenciahoz sziikséges iteraciok szama gyorsan névekszik a o
jelzi. A legfontosabb kérdés, ami itt felmeriil, hogy a probléma kondicionaltsaga a képrekonst-
rukcié soran beallitott o értéken mulik, ami konnyen megvaltoztathatd, vagy a legvaldsziniibb

protonpéalya becslésének pontatlansagan, amit mar nehezebb javitani.
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5. dbra. (a): Shepp - Logan fantom, (b): az iteracids ciklus konvergencidja, (c) és (d): rekonst-
rualt kép o = 1 mm és 0 = 2 mm paraméterekkel, 1000 és 50000 iteraci6 utén, (e) és (f): a (c)

és (d) képek nagyitésa a 0.1-0.3 RSP tartomanyon abrazolva.
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6. abra. A 64 x 64 pixel felbontasi Shepp-Logan fantom rekonstrukcidja, 1000 iteracié utan,

(a): 0 =5 mm és (b): 0 =10 mm.

5.3. KépminéGség és felbontas

Ennek a fejezetnek a célja a térbeli és RSP felbonés (hivjak RSP pontossdgnak is) vizsgalata.
Ebben a munkéban (a szakirodalommal dsszhangban) a térbeli felbontést a pontvalaszfiiggvény
(point spread function, PSF) félértékszélességeként (full with at half maximum, FWHM) deff-
inidltam. A pontvalaszfiiggvény egy Gauss-eloszlast leird fiiggvény, amit ha konvolvalunk az
eredeti képpel akkor azonosan homalyos képet kapunk eredményiil mint a képrekonstrukeid
utan.

A térbeli felbontést a Derenzo fantomrdl, 3.6 x 10° protonnal készitett felvétel alapjan
becstiltem. A képrekonstrukcié soran egy szeletet rekonstrualtam 512 x 512 voxellel és 250
iteracio alkalmazasaval. A tobbi paramétert egy realisztikus képalkotasnak megfelel6en vettem
fel, 6sszhangban a 2. modellel az 1. tablazatbdl. A rekonstrualt kép 7(a) abran lathato.

A felbontéast a képen talalhato hengereken atmeno egyenes mentén mért RSP eloszlas volgy-
hegyardnya (valley/peak) alapjan értékeltem ki (last a 7(b) dbrdn) a hattér levondsa utan.
Megjegyzendo, hogy mivel egy hidegrudas Derenzo fantomrél beszéliink, a rudak RSP stirtisé-

ge alacsonyabb a kornyezetiiknél, igy a hattér levonasa utan mind a csicsok, mind a volgyek
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negativva valnak; csucsnak azt tekintjiik, amelyik abszolut értéke nagyobb és osztas utan az
aranyuk tjra egy pozitiv szamma valik. A pontvalaszfiiggvény félértékszélessége megmondhatd
a vOlgyhegyarany ismeretében a 8. abra alapjan. A kiértékelés sordn a pontvéalaszfiiggvény

4.3 miliméternek adodott.

I evaluated the resolution based on the valley/peak ratio in Figure 7(b) after subtraction
of the background. Note that this phantom is a cold rod Derenzo phantom, which means that
the density of the phantom is higher than the density of the rods. The valley and peak values
become negative after subtraction of the background, and the one farther from zero is the
peak; the ratio of the valley and peak become positive again. The ratio of the FWHM can be
interpolated based on the curve visible in Figure 8. I find the FWHM of the PSF to be 4.3 mm.
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0.8 A

Relative stopping power
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y Path length (mm)

(a) Rekonstrualt Derenzo fantom. (b) RSP a hengereken atmend vonal mentén.

7. dbra. (a): rekonstrudlt Derenzo fantom, (b): RSP eloszldas a 3 mm atmér6ji hengereken
atmeno egyenes mentén. Voxelek szama: 512, a voxelek élhossza: 0.5 mm, protonok szama:

3.6 x 109, iterdciok szama: 250, és a hengerek atméréje: 6, 5, 4, 3, 2, és 1.5 mm.
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8. dbra. A volgyhegyarany a hengeratmérével dimenziotlanitott pontvalaszfiiggvény félérték-
szélességének fliggvényében. Ezt a gorbét, két henger, Gauss-eloszlassal modellezett, képének

vizsgalataval kaptam.

A rekonstrualt kép RSP pontossagat a CTP404 fantommal teszteltem, realisztikus kép-
alkotdsi modell alkalmazasaval, amely megfelel az 1. téblazatban talalhatoé 2. képalkotési

modellnek. A rekonstrukcié legfobb paraméterei a kovetkezdk voltak:
o voxelek szdma (egy irdnyban): 512,
o voxelek élhossza: 0.5 mm,
« protonok szdma: 3.6 x 109,
o iteracidok szama: 100, 200 és 300.

Az inzertek, azok valédi és rekonstrudlt RSP értékének listaja a 2. tablazatban lathato. Az
inzert kozepén elhelyezked6 8 mm atméroji koron belilli RSP értékek atlagat tekintettem az

inzert RSP értékének.
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Anyag Valédi RSP Rekonstrualt RSP RSP szoérasa RSP atlaga

RSP average RSP of average RSP difference (%)
Levegd 0.0 0.1020 0.0270 -
Teflon 1.833 1.8033 0.0580 -1.62
Delrin 1.363 1.3379 0.0387 -1.84
Akril 1.179 1.1549 0.0336 -2.04
Viz 1.0 0.9719 0.0289 -2.81
Polisztirol 1.0219 1.0312 0.0304 -2.49
LDPE 1.003 0.9851 0.0268 -1.78
PMP 0.886 0.8663 0.0378 -2.22
Epoxi 1.143 1.1300 0.0385 -1.14

2. tablazat. A CTP404 fantom inzertjei. A valédi RSP értéket a Bergen pCT Kollaboraci6 egy
kordbbi cikke alapjan vettem fel [11].
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(a) CTP404 fantom — 100 iteracié.
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(c) CTP404 fantom —300 itericié.
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9. abra. (a), (b) és (c): rekonstrualt CTP404 fantom, (d): rekonstruélt és valédi RSP, (e):
inzertek RMS zaja and (f): az RSP értékek relativ hibéja.
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Megallapithaté, hogy a 12.2 mm tipikus mérettel rendelkez6 objektumok RSP értékének
rekonstrualdsa pontosabb mint 3%, ami elmarad a csoport altal kordbban elért 0.4% pontos-
sagtol [11]. Az RSP pontossidg noévekszik az iterdciok szamaval 100 és 300 iterdcié kozott,
ahogyan ez a 9(f) abran is lathaté. Ekozben a zaj novekszik az iteraciok szaméval, ahogyan
ezt a 9(e) dbra is mutatja. A zaj novekedése a rekonstrudlt képeken, amik a 9(a-c) abrékon

lathatoak, is észrevehetd.

5.4. A Bragg-cstcs palyamenti pozici6janak hibaja

Ebben a fejezetben egy klinikai motivacioju képmindség jellemzot szeretnék bevezetni. A
pCT képalkotas végsd célja, hogy egy pontos RSP eloszlast biztositson a besugarzastervezéshez.
Ez a végso cél altal motivalva préobaltam talalni egy olyan mértéket, ami a klinikai hasznossag
szempontjabdl jellemzi a képet. Ugy dontottem, hogy egyenesek mentén egy adott pontig
integralt RSP értékeket fogok 6sszehasonlitani a kép és az eredeti eloszlas kozott.

Ennek a mérésnek az els6 1épése, hogy a rekonstrualt RSP érték alapjan kiszamolom az in-
tegralt RSP értéket egy adott pontig egy egyenes mentén, igy egy vizekvivalens hosszban (water
equivalent thickness, WET) mérhet6 mértéket nyerve. A masodik 1épés az, hogy kiszamolom
a protonok megallasi helyét (ami j6 kozelitéssel egyenlé a Bragg-cstics helyével) ugyanazon
egyenes mentén, de a fantom eredeti RSP eloszlasat figyelembevéve. Ennek a pontnak és az
eredeti pontnak a tavolsdga jellemzi, hogy az adott iranybdl mennyire lett volna pontos a be-
sugarzas. Ez a mérés automatizalhatd és sok pontra kiértékelhetd tetszoleges fantomon, igy
jellemezhet6 vele, hogy az adott fantom rekonstrukciéja mennyire pontos a besugarzastervezés
szempontjabol.

Ezt a mérést a C'TP404 fantomon préobaltam ki. Eloszor a fantom kézéppontjat valasztot-
tam célpontnak. Az igy kapott palyamenti Bragg-csics pozicié hiba eloszlasa a 10(a) abran
lathat6 az egyenes szogének fliggvényében, 12 6ratol mérva a 4(c) abran lathaté CTP404 fanto-
mon. A hiba kisebb, mint 3 mm és korrelalatlan a szoggel, amibdl levonhaté az a kovetkeztetés,

hogy a fantom rekonstrukci6ja szimetrikus. A 10(b) dbrén egy tiszta, pozitiv korrelacié lat-

c sz
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magyarazhatd, hogy a protonpalydk nagy része mentén a valédi vizekvivalens hossz nagyabdl
megegyezik; mivel rekonstruélt vizekvivalens hossz szerepel a 10(b) dbra x tengelyén, ha a hiba

pozitiv, akkor a vizekvivalens hossz tobb a valdédinal, ha negativ akkor kevesebb.
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10. dbra. (a): a Bragg-cstics palyamenti hibdja a palya irdnydnak fiiggvényében és (b): a Bragg-
csucs palyamenti hibdja a rekonstrudlt vizekvivalenshossz fliggvényében. A nyaldb a CTP404

fantom kozepét célozza meg.

A maésodik kiértékelt pont a viz inzert kozepén volt taldlhatd, ami 6 6rdnal talalhato a 4(c)
abran. A Bregg-csics palyamenti hibdja kevesebb mint 4% és a pélya irdnydnak fiiggvényében
a 11(a) dbran lathato. Eszre lehet venni korrekcidt az irdny és a szog kozott, amit megerdsit
a 11(b) dbra, amin egy tiszta negativ korrelacié lathat6 a rekonstrualt WEPL és a Bragg-csics
pozicidhiba kozott. A korrelacié nem magyarazhatd egyszeriien a mérés jellegével (ahogyan az
el6z6 bekezdésben), és arra utal, hogy a relativ fékezési energia a fantom szélén tul, a fantom

kozepén alul van becstlve.
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Angle (rad)

(a) Bragg-cstcs hiba - Szog

11. dbra. (a): a Bragg-cstcs palyamenti hibdja a palya irdnydnak fiiggvényében és (b): a Bragg-

csucs palyamenti hibdja a rekonstrudlt vizekvivalenshossz fliggvényében. A nyaldb a CTP404

fantom viz inzertjének a kozepét célozza meg.

Ebben a fejezetben megmutattam, hogy ezek a tipust mérések hasznosak lehetnek a kép-

minoség kiértékelésében, tehat érdemes a jovoben ezt a modszert fejleszteni, tesztelni és szten-

derdizélni.
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6. Osszefoglalé

Koszonhetoen az Gjszerti részecske detektalasi és gyorsité technikdknak, a gyor képalkotd és
képelemz6 algoritmusoknak a protonterapia egyre hangsiilyosabba véalt az elmilt években. A
hadronterapias kozpontok szama tgyszintén novekedett, tobbféle hadron nyaldb valt elérheto-
vé. Napjainkban az egyik kulcskérdése ennek a feltorekvod technikanak, hogy hogyan lehetne
csOkkenteni a biztonsagi zonat a tumor koril, amivel egytitt csokken az ép széveteket ért do-
zis is. Ahogyan a munkambdl is kideriil a legigéretesebb irany elérni ezt a célt a proton CT
technolégia alkalmazasa a dozistervezés soran. Ez a megoldas lehet6vé teszi a relativ fékezési
energia (RSP), mint anyagjellemz6 eloszlasanak pontosabb mérését, a hagyoményos rontgen
CT felvételeken alapuldé méréseknél. A jelenlegi OTDK munkam ehhez a kutatasi témédhoz
kapcsolodik a Bergen Proton CT nemzetkozi Kutatés-Fejlesztési kollaboracio tagjaként.

A munkam fokuszaban a pCT képalkotds és képrekonstrukcié allt, mivel ezen utébbinak
direkt és szignifikdns hatasa van a képmindségre. Napjainkban a Diagondlisan Csillapitott
Meréleges Vetitések médszerét hasznaljak altalanosan. Kutatasom soran a Richardson —Lucy
algoritmust alkalmaztam elséként proton CT felvételek rekonstrualdsara, mivel ez az algoritmus
jol mikodik az emissziés tomogréfia terén. Ahhoz, hogy megfeleld sebességet érjek el ezzel az
algoritmussal egy jol strukturdlt, szamitas- és memoériahatékony algoritmust implementaltam
a Wigner GPU Laboratérium négy grafikus kartyajabol allo szamitogépén.

A szimuldciés eredményeim bebizonyitottak a Richardson—Lucy algoritmus alkalmazhato-
sagat. Az elérhetd képminoséget kiilonbozé fantomokkal teszteltem: Shepp—Logan, Derenzo,
and CTP404. Az algoritmus tokéletesen rekonstrualta a képet, hogyha a kikapcsoltam a hi-
bakat a képalkotas szimuldcidja soran. A hibak bekapcsoldasaval a program elég jé térbeli fel-
bontést és elfogadhaté RSP pontossagot ért el. Ugyszint megallapithatom, hogy a Bragg-csics

A bemutatott eredmények hozzajarulnak a Bergen pCT kollabordcié proton CT képre-
konstrukciéfejlesztéséhez. Tovabba a kifejlesztett algoritmus altalanosan alkalmazhaté hadron
terapias besugarzastervezéshez tovabbi optimalizacio és gyorsitas utan.

Thanks to the novel technologies in particle detection, accelerator techniques, and fast imag-
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ing and analysis algorithms, the role of the proton therapy has been more-and-more emphasized
in the clinical practice during the recent years. The number of hadron therapy centers has been
increased as well, indeed variety of the available hadron beams has been available. One of the
key questions of this emerging field today is that how would be possible to reduce the safety
margin around the tumor and reduce the dose of the healthy tissues? As I presented, the most
promising direction for this aim is the use of proton CT technology during the dose planning.
This can provide more accurate relative stopping power (RSP) map in the patient, than the
standard radiology methods by applying X-ray. My recent TDK work is related to this research
topic as member of the Bergen Proton CT international R&D collaboration.

My focus was on the pCT imaging and the investigation of the image reconstruction with
pCT, as it has direct effect on the image quality. Nowadays, an improved version of the
Diagonally Relaxed Orthogonal Projection method is used for image reconstruction in general.
In my research I investigated the Richardson—Lucy algorithm for pCT image reconstruction for
the first time, since it performs well in the field of emission tomography. To reach reasonable
speed with this algorithm, a well structured, computational and memory efficient algorithm
was implemented on four GPU cards provided by the Wigner GPU Laboratory.

My simulation results confirmed the applicability of the Richardson—Lucy algorithm. I
tested this by using various phantoms: Shepp—Logan, Derenzo, and CTP404. The algorithm
exactly restored the image if the imaging errors are turned off during the simulation. By turning
on the errors in the process, the code gave reasonably good spatial resolution, and acceptable
RSP resolution as well. T also found that the determination of the Bragg-peak position is quite
precise even in this early stage of the development.

The presented results contributed to the image reconstruction developments of the proton
CT for the Bergen pCT collaboration. Furthermore, the applied code development can be
also apply in hadron therapy dose planning in general after further optimalization and speed

improvements.
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Koszonetnyilvanitas

El6szor is szeretnék koszonetet mondani Barnafoldi Gergely Gabornak, hogy még a legkriti-
kusabb pillanatokban is toretleniil hitt ebben a munkaban. A tanacsai és segitsége nélkiil nem
tudtam volna végigmenni az iton ami ezekhez az eredményekhez vezetett. Szeretnék koszonetet
mondani Varga-Kdéfaragd Monikanak a sok befektetett energidért és idéért ami elengedhetetlen
volt ahhoz, hogy elinduljak a palyamon. Végiil, de nem utolsé sorban szeretnék koszonetet
mondani Légrady Davidnak azért a sok tudasért amit a képrekonstrukciés technikakrol kaptam
tole.

Szeretném megkoszonni a Nemzeti Kutatasi, Fejlesztési és Innovéciés Hivatal (NKFIH)
tamogatasat az OTKA K135515 és 2019-2.1.6-NEMZ_ KI-2019-00011 palyazatokon keresztiil.

A szamitasokhoz sziikséges eréforrasokat a Wigner GPU Laboratérium biztositotta.
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