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Kapitel 1
Einleitung

Genau 100 Jahre nach der Entdeckung der nach ihm benannten Strahlung durch Wil-
helm Conrad Rontgen im Jahre 1895 spielt die Rontgenstrahlung heute nicht nur in
der medizinischen Diagnostik, sondern auch bei der Krebstherapie eine entscheidende
Rolle. Die erste Tumortherapie mit Rontgenstrahlung wurde bereits kurz nach der Ent-
deckung durchgefiihrt [82]. Heute erhalten etwa 50% aller Krebspatienten im Verlauf
ihrer Behandlung mindestens einmal eine Strahlentherapie. Statistische Untersuchun-
gen [13, 68| [10} [30] zeigen, dafl trotz aller Verbesserungen der Behandlungsmoglichkei-
ten auf den Gebieten der Chirurgie, Chemotherapie und Strahlentherapie [59] derzeit
nur etwa die Hélfte aller Krebspatienten geheilt werden kénnen. Bei einem Drittel der
Patienten hat bereits zum Zeitpunkt der Diagnose eine Metastasierung eingesetzt, so
daBl lokale Methoden der Tumortherapie zwangsldufig fehlschlagen. Hier kénnen nen-
nenswerte Verbesserungen nur iiber eine frithere Diagnose erwartet werden.

Bei etwa einem Fiinftel der Patienten kann der Tumor trotz lokalen Wachstums mit
den derzeit verfiigharen Behandlungsmethoden nicht unter Kontrolle gebracht werden.
Dies betrifft allein in Deutschland jéhrlich iiber 70000 Menschen. Eine Optimierung
der lokalen Tumortherapie ist daher ein duflerst lohnenswertes Ziel. Der Grund fiir
die bisherigen teilweisen Miflerfolge der Strahlentherapie ist darin zu sehen, daf} es
in verschiedenen Fillen nicht gelingt, eine zur Vernichtung aller Tumorzellen ausrei-
chende physikalische Strahlendosis im zu bestrahlenden Zielvolumen zu applizieren,
ohne die Toleranzdosis im gesunden Gewebe und insbesondere in strahlensensiblen
Risikoorganen zu iiberschreiten. Das Zielvolumen enthélt den makroskopisch z. B. in
computertomographischen (CT) oder magnetresonanztomographischen (MR) Schnitt-
bildern sichtbaren Tumor sowie abzuschéitzende mikroskopische Tumorauslidufer und
mitzubestrahlende LymphabfluBwege. Ferner wird ein Sicherheitsrand einbezogen, der
u. a. etwaige Positionierungsfehler beriicksichtigt [45].

Das Ziel der aktuellen Forschungen und Entwicklungen auf dem Gebiet der Strah-
lentherapiephysik ist es, eine bessere Anpassung (,, Konformation*) der raumlichen Do-
sisverteilung an die Lage und Form des Zielvolumens zu erreichen. Gelingt dies, so kann
die Dosis im Zielvolumen erhcht werden, ohne die Toleranz im umgebenden gesunden
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8 KAPITEL 1. EINLEITUNG

Gewebe und in den Risikoorganen zu iiberschreiten. Die Dosis wird dann im wesentli-
chen nur noch durch den geringen Anteil gesunden Gewebes innerhalb des Zielvolumens
limitiert. Es wird erwartet, dal durch konformierende Bestrahlungen eine signifikan-
te Erhohung der Heilungsrate erzielt werden kann [98] 57]. Dies wird u. a. dadurch
begriindet, dafl Optimierungen der rdumlichen Dosisverteilung durch die Verfiigbar-
keit besserer physikalisch-technischer Moglichkeiten in der Vergangenheit mehrfach zu
sprungartigen Verbesserungen der Therapieerfolge gefiihrt haben [105]. In diesem Zu-
sammenhang ist insbesondere die schrittweise Erhohung der mittleren Energie und die
damit verbundene bessere Tiefendosischarakteristik der Photonenstrahlung zu nennen.
Durch Einfiihrung der %°Co-Bestrahlungsanlagen in den 50er/60er Jahren dieses Jahr-
hunderts konnten zunéchst 1,25 MeV erreicht werden. Heute werden durch Elektronen-
Linearbeschleuniger iiber Bremsstrahlung Photonen mit mittleren Energien zwischen
2 MeV und 10 MeV erzeugt. Auch 100 Jahre nach der Entdeckung der Réntgenstrah-
lung sind die Grenzen der Dosiskonformation mit Photonen jedoch noch nicht erreicht
worden, und es wird ein wesentlicher Bestandteil der vorliegenden Arbeit sein, das
erhebliche Potential zur weiteren Optimierung der rdumlichen Dosisverteilungen auf-
zuzeigen.

Nun ist hochenergetische Photonenstrahlung zwar die mit groflem Abstand am
haufigsten eingesetzte, aber keineswegs die einzige Strahlenart, die fiir die Strahlenthe-
rapie in Frage kommt. Vielmehr wird heute auch mit Neutronen, Elektronen, negativen
Pionen, Protonen und Ionen schwererer Elemente wie Kohlenstoff bestrahlt. Grob 148t
sich zwischen Bestrahlungen mit ungeladenen und geladenen Teilchen unterscheiden.
Ungeladene Teilchen erzeugen einen exponentiellen Abfall der Dosis in der Tiefe. Bei
geladenen Teilchen steigt die Dosis dagegen bis zum Bragg-Peak an und fallt dann ab-
rupt auf sehr kleine Werte ab. Eine Ausnahme bilden die Elektronen, die sich aufgrund
ihrer kleinen Masse fiir die Therapie tiefliegender Tumoren generell wenig eignen (vgl.
Abschnitt R.T.2)). Schwere geladene Teilchen sind aus physikalischen Griinden besser
fiir die Tumortherapie geeignet als ungeladene Teilchen. Andererseits ist der appa-
rative Aufwand hierfiir wesentlich gréfer, denn zur Therapie tiefliegender Tumoren
werden Energien von 200 MeV bis 400 MeV pro Nukleon und dementsprechend grofie
Beschleuniger bendétigt. In der Vergangenheit sind bereits einige Untersuchungen zu
Kosten-Nutzen-Abschitzungen der Therapie mit schweren geladenen Teilchen [4] und
Vergleiche der erreichbaren Dosisverteilungen mit Photonen-Dosisverteilungen durch-
gefiithrt worden [89, [108, [I00]. Allerdings beziehen sich diese Vergleiche auf konventio-
nelle Standard-Bestrahlungstechniken mit Photonen und gelten daher nur fiir den zum
Zeitpunkt der Untersuchung giiltigen Stand der Technik.

1.1 Ziel der Arbeit

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, die physikalischen Moglichkeiten und Gren-
zen der Dosiskonformation mit hochenergetischen Photonen zu ermitteln, wobei ne-
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ben theoretischen Aspekten insbesondere auch praktische und experimentelle Gesichts-
punkte beriicksichtigt werden sollen. Die Ergebnisse sollen den bestmoglichen konfor-
mierenden Dosisverteilungen mit geladenen Teilchen gegeniibergestellt werden. Dement-
sprechend ist die Arbeit wie folgt strukturiert:

e In Kapitel 2 wird das Problem theoretisch angegangen. Es wird versucht, anhand
von Modellen und losgelost von technischen Randbedingungen bis an die Grenze
des physikalisch Machbaren vorzustoflen.

e In Kapitel B wird der Schwerpunkt auf praktische Aspekte verlagert. Hier wird
zunéchst die Frage behandelt, wodurch sich die bestmdgliche Dosisverteilung
auszeichnet. Daran schlieflen sich Abschnitte iiber die physikalisch-technischen
Moglichkeiten zur Erzielung der bestmoglichen Dosisverteilung mit Photonen
und mit Protonen als wichtigsten Vertretern der Therapie mit ungeladenen bzw.
schweren geladenen Teilchen an.

e In Kapitel 4] wird die erste praktische Umsetzung und experimentelle Verifikati-
on einer dreidimensional geplanten fluenzmodulierten Bestrahlung mit Photonen
beschrieben, wobei es sich um die beste denkbare Bestrahlungstechnik mit dieser
Strahlenart handelt.

e Schliellich wird in Kapitel [f anhand klinischer Félle ein Vergleich der mit Pho-
tonen und Protonen erzielbaren Dosisverteilungen durchgefiihrt.

1.2 Alternative Anséitze zur Verbesserung der
Strahlentherapie

Die verbesserte raumliche Anpassung der physikalischen Dosisverteilung an das Zielvo-
lumen ist zwar die derzeit vielversprechendste, aber sicher nicht die einzige M6glichkeit,
um eine erhéhte Wirksamkeit der Strahlentherapie bei geringeren Nebenwirkungen zu
erreichen. Es gibt eine ganze Reihe weiterer Anséitze, von denen hier nur einige kurz
erwihnt werden sollen. Ein wichtiger Forschungszweig untersucht Moéglichkeiten zur
Verbesserung der biologischen Wirksamkeit der Therapie. Einige Strahlenarten (Neu-
tronen, lonen schwererer Elemente) haben bei gleicher physikalischer Dosis von vorn-
herein eine hohere biologische Wirksamkeit, und zwar aufgrund eines hoheren linearen
Energietransfers (LET). Davon verspricht man sich insbesondere bei der Therapie mit
schwereren Tonen bessere klinische Heilungsraten [39]. In die gleiche Richtung zielt die
selektive Erhchung der Sauerstoffversorgung des Tumors, wodurch die Tumorzellen ge-
geniiber der Strahlentherapie sensitiviert werden sollen. In diesem Zusammenhang ist
auch die vielversprechende Kombination von Strahlentherapie und lokaler Erwarmung
des Zielvolumens, der Hyperthermie, zu nennen.
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Bei einem anderen Ansatz wird versucht, selektiv im Tumor Bor anzureichern.
Bei der Bestrahlung mit thermischen Neutronen macht man sich dann die Reaktion
19B(n,a)"Li zunutze. Diese Neutroneneinfangtherapie ist nach einigen Fehlschligen in
den 50er Jahren heute wieder von groflerem Interesse, weil man glaubt, die Griinde fiir
die damaligen Miflerfolge zu kennen [36]. Der wesentliche Vorteil dieser Therapieform
besteht in der lokalen Wirkung der in der (n,a)-Reaktion entstehenden a-Strahlung.
Probleme bereitet es jedoch, tiefliegende Tumoren mit den thermischen Neutronen
iiberhaupt zu erreichen und eine ausreichende Bor-Konzentration selektiv im Tumor
zu erzielen.

Neben der rdumlichen spielt natiirlich auch die zeitliche Dosisverteilung eine Rol-
le. Aus strahlenbiologischen Griinden wird die Dosis i. allg. iiber einen ausgedehnten
Zeitraum in kleinen Fraktionen appliziert. Bei der Standardfraktionierung wird an fiinf
aufeinanderfolgenden Tagen jeweils eine Dosisfraktion von etwa 2 Gy (am Referenz-
punkt) im Zielvolumen verabreicht, gefolgt von einer zweitégigen Bestrahlungspause
am Wochenende. Insgesamt wird, je nach gewiinschter Gesamtdosis, bis zu sechs Wo-
chen bestrahlt. Seit geraumer Zeit wird vielerorts untersucht, ob und wie durch Ande-
rung und Individualisierung des Fraktionierungsschemas bessere Heilungsraten erzielt
werden konnen. Dies ist aufgrund der komplizierten und in den verschiedenen Orga-
nen unterschiedlichen biologischen Wirkungsmechanismen der Strahlung im Gewebe
eine schwierige Fragestellung [101]. Spétestens seit dem ,,Strahlenskandal® in Hamburg
[7] ist allgemein die Gefahr bekannt, dafl eine Abkehr von der Standardfraktionierung
drastisch erhohte Nebenwirkungsraten zur Folge haben kann. Eine positive Beeinflus-
sung des Behandlungserfolges bei der Strahlentherapie wird leider nicht immer derart
spektakulér veroffentlicht.

Die vorliegende Arbeit beschriankt sich auf die Betrachtung von Bestrahlungen von
auen (,externe“ oder ,perkutane“ Bestrahlung). Eine Alternative dazu ist das Ein-
bringen radioaktiver Quellen in Koérperhohlen oder in speziell gelegte Katheter bei der
Brachytherapie. Der wichtigste Vorteil dieser Technik besteht wiederum in der loka-
len Wirkung, die im wesentlichen dadurch begriindet ist, da} die Dosis im Nahbereich
einer punktférmigen Quelle wie 1/r? abfillt. Probleme bereitet jedoch die homogene
konformierende Bestrahlung grofivolumiger Tumoren. Ferner kann der 1/r?-Abfall auch
durch externe Bestrahlung mit feinen ,,Nadelstrahlen“ in einer 4m-Geometrie erreicht
werden.

Schlielich sei die intraoperative Strahlentherapie erwéihnt. Es handelt sich dabei um
eine Bestrahlung wahrend des chirurgischen Eingriffs nach der Entfernung des Tumors.
Somit kann die Bestrahlung unter direkter Sichtkontrolle erfolgen, und Risikoorgane
konnen weitgehend aus dem Strahlungsfeld herausgehalten werden. Die Dosisapplika-
tion kann damit auf die Regionen beschrinkt werden, die inoperable Tumorauslaufer
enthalten. Eine Einschrankung der intraoperativen Strahlentherapie besteht darin, dafl
sie nicht fraktioniert durchgefiihrt werden kann.



Kapitel 2
Theoretische Abschitzungen

In diesem Kapitel werden prinzipielle physikalische Moglichkeiten zur Konformation
von Strahlendosisverteilungen untersucht. Fragen der technischen Durchfithrbarkeit
sollen hier zunéchst in den Hintergrund treten, und es wird allein auf die physikali-
sche Realisierbarkeit geachtet. Bestrahlungen mit ungeladenen und geladenen Teilchen
werden gegeniibergestellt. Zur Vereinfachung der Untersuchungen und der Darstellung
der Ergebnisse wird ein zweidimensionaler Modellfall mit einer einfachen Geometrie
betrachtet. Durch zusétzliche Beriicksichtigung strahlensensibler Strukturen innerhalb
oder in unmittelbarer Ndhe des Zielvolumens wird die Komplexitat des Modellfalls
schrittweise erhoht. Auf diese Weise werden die physikalischen Grenzen der Dosiskon-
formation abgesteckt.

A z[cm]

Risikoorgan 2

Zielvolumen

Risikoorgan 1

Abbildung 2.1: Der Modellfall — ein rundes Zielvolumen in einem elliptischen Patientenquer-
schnitt wird durch zwei runde Risikoorgane ausgespart.

Abbildung 2] stellt die Geometrie des Testfalls dar. Es wird von einem ellipti-
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12 KAPITEL 2. THEORETISCHE ABSCHATZUNGEN

schen Patientenquerschnitt in der z-z-Ebene ausgegangen. Der Koordinatenursprung
(das ,Isozentrum*, vgl. Abschnitt B.2.1]) befindet sich 2 cm unterhalb der Mitte der
Ellipse in der Mitte des kreisférmigen Zielvolumens mit dem Durchmesser von 12 cm.
Das runde Risikoorgan 1 (4 cm Durchmesser) liegt komplett innerhalb dieses Kreises
und beriihrt dessen Rand von innen. Das groflere und ebenfalls runde Risikoorgan 2
(8 cm Durchmesser) mit dem Mittelpunkt bei z = 6 cm spart das Zielvolumen auf der
gegeniiberliegenden Seite teilweise aus. Das Modell simuliert komplexe Bestrahlungs-
situationen wie z. B. solche in der Ndhe der Wirbelsdule oder des Rektums.

2.1 Dosisberechnungsmodelle

Im folgenden werden stark vereinfachte Modelle zur Berechnung rdumlicher Energie-
dosisverteilungen beschrieben. Es geht hier nicht um eine genaue Dosisberechnung im
Einzelfall, sondern vielmehr um die Entwicklung einfacher Algorithmen, die universell
auf verschiedene Teilchenarten und Energien anwendbar sind. Dabei soll ein Verstand-
nis fiir die wichtigsten physikalischen Prinzipien gewonnen werden, die fiir die Konfor-
mation von Dosisverteilungen in der Tumortherapie von Bedeutung sind. Die Anfor-
derungen an die Genauigkeit der Algorithmen werden dadurch stark gelockert, dafl in
diesem Kapitel Vielfelder- bzw. Rotationsbestrahungen betrachtet werden, bei denen
bekanntermaflen die Bestrahlungsgeometrie den gréfiten Einflul auf die Dosisverteilung
hat (vgl. [43]).

2.1.1 Bestrahlung mit ungeladenen Teilchen

Ein ungeladener Teilchenstrahl ionisiert die Materie indirekt iiber die Produktion gela-
dener Sekundirteilchen. Die folgenden Uberlegungen gelten insbesondere fiir Photonen,
in eingeschranktem Mafle aber auch fiir Neutronen. Tiefendosisverteilungen kénnen be-
reits aus folgenden Tatsachen bzw. Annahmen abgeleitet werden:

U1 Die primére Energiefluenz wird exponentiell geschwicht.

U2 Der Strahl der geladenen Sekundéarteilchen wird in der Tiefe exponentiell ge-
schwécht.

Die exponentiellen Schwichung der Energieﬂuen, U, gilt fiir ein homogenes Medi-
um und monoenergetische Strahlung in aller Strenge und erklért sich aus der Tatsache,
daB ein Primérteilchen in einem einzelnen Prozefl gestreut oder absorbiert wird. Zusétz-
lich nimmt ¥ bei einer punktformigen Quelle geometrisch entsprechend dem Quadrat
des Abstands von der Quelle ab. Diese Abhéngigkeit wird hier nicht beriicksichtigt,

IFiir eine Definition der hier hiufig verwendeten Gréfien wie Fluenz, Energiefluenz, Dosis usw. s.
[44).
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da sie bei groflen Quellenabstdnden vernachlédssigbar ist und andererseits iiber einen
gednderten Schwachungskoeffizienten approximiert werden kann. Es wird von einem
in z-Richtung einfallenden Strahl ausgegangen, und es sei d = z — zy die Tiefe in der
Materie, gemessen vom Eintrittspunkt z;. Dann gilt:

U(d) = Vge ™  d>0 (2.1)

mit p als Schwéchungskoeffizient.

Bei der Absorption wird ein Teil der Energie der Primérteilchen an geladene Se-
kundérteilchen tiibertragen, die die Materie ionisieren und von denen hier ebenfalls ein
exponentielles Schwichungsverhalten angenommen wird. Wie im folgenden Abschnitt
gezeigt wird, ist diese Annahme fiir einen monoenergetischen Strahl schwerer geladener
Teilchen unhaltbar. Da es sich jedoch speziell im Fall von Photonenbestrahlungen um
Elektronen als Sekundérteilchen und um ein breites Energiespektrum handelt, ist diese
Annahme als grobe Naherung zuléssig [2]. Die Ausbreitung der Energie iiber geladene
Sekundérteilchen in Strahlrichtung kann demnach durch die Funktion K,(z) = ve "2,
z > 0 beschrieben werden, wobei v der Schwéchungskoeffizient der Sekundérteilchen
ist. Die Multiplikation mit v bewirkt eine Normierung des Integrals der Exponential-
funktion auf 1 im Sinne der Energieerhaltung.

Die Primér-Tiefendosisverteilung kann nun aufgrund des Superpositionsprinzips
mathematisch dargestellt werden als Faltung von ¥ mit dem exponentiellen Faltungs-
kern K,. Es wird dabei von einem lateralen Sekundérteilchengleichgewicht ausgegan-
gen. Die Berechnung des Faltungsintegrals ergibt [14]:

D,(d) = “;“ Uk K, = “;“ -~ - na (ed — ), (2.2)
wobei % der zur Umrechnung von Energiefluenz in Energiedosis dienende Massen-
energieabsorptionskoeffizient ist. Diese Funktion beschreibt bereits die wesentlichen
Eigenschaften der Tiefendosiverteilung ungeladener Teilchen, némlich den Aufbauef-
fekt vom Eintrittspunkt d = 0 bis zu einer durch v definierten Aufbautiefe d,, ., sowie
den ndherungsweise exponentiellen Abfall fiir d > d,.. Fiir Photonen mit mittleren
Energien zwischen 1 MeV und 20 MeV liegt d,., im Bereich von wenigen Millimetern
bis zu einigen Zentimetern. Bei Neutronen ist d,., im gleichen Energiebereich wegen
der geringeren Reichweite der Sekundérteilchen kleiner, und beide Schwichungskoeffi-
zienten, p und v, sind grofer (s. Abbildung 2.2)).

Die laterale Verteilung der Primérdosis ergibt sich aus folgender Annahme:

U3 Das Querprofil der Primérdosis eines diinnen Nadelstrahls ungeladener Teilchen
ist gauBformig.

Die Annahme ist dadurch begriindet, dafl die geladenen Sekundérteilchen einer Viel-
fachstreuung unterliegen. Bei kleinen Streuwinkeln ergibt sich daher nach dem zen-
tralen Grenzwertsatz der Wahrscheinlichkeitsrechnung eine Gaufi’sche Verteilung der
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Abbildung 2.2: Relativer Tiefendosisverlauf fiir ungeladene Teilchen, korrigiert auf unendli-
chen Quellenabstand. Die gemessenen Dosiswerte (Symbole) wurden duch den analytischen
Ausdruck aus Gleichung angefittet (Linien). Die FeldgréBe betrug jeweils 10x10 cm?.
Die Photonen wurden iiber Bremsstrahlung in Elektronen-Linearbeschleunigern mit den an-
gegebenen Beschleunigungsspannungen erzeugt. Die Neutronen wurden durch den Beschuf
eines Beryllium-Targets mit 50-MeV-Protonen aus einem Zyklotron produziert. Quellen der
gemessenen Daten: [46] 21].

Aufenthaltswahrscheinlichkeit und damit der Dosis. Diese Argumentationskette setzt
jedoch voraus, dafl die Sekundérteilchen bei der priméren Wechselwirkung zunéchst in
Vorwértsrichtung emittiert werden, was erst im oberen Energiebereich (E > 5 MeV)
niherungsweise gilt. Trotzdem hat sich die Annahme eines gauiférmigen Nadelstrahl-
profils allgemein gut bewéhrt [104] und wird auch in kommerziellen Dosisberechnungs-
programmen vielfach benutzt (s. z. B. [75]). Fiir den Primér-Faltungskern ergibt sich

damit:
#6_”26_@2”2)/202 fir r = (z,9,2), 2>0 (3-D)
K,(r) = y . (2.3)
e Viem /20 fir r = (z,2), 2>0 (2-D).
2o

Nun mufl noch der Streubeitrag der Dosis bestimmt werden. Dieser ist zwar kleiner
als der Primérbeitrag und fiir die Modellierung der Tiefendosisverteilung nicht unbe-
dingt erforderlich; er ist jedoch fiir die Dosis-Querverteilung von Bedeutung und daher
i. allg. nicht vernachléassigbar. Die einfachste physikalisch sinnvolle Annahme, die hier
gemacht werden kann, ist folgende:

U4 Die Streuung kann als Diffusionsprozefi modelliert werden.
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Diese Annahme gilt in Strenge nur fiir die isotrope Vielfachstreuung mit grofien Streu-
winkeln [20]. Insbesondere fiir die stark vorwérts gerichteten Streubeitréige erster Ord-
nung ist die Annahme nicht gerechtfertigt. Im folgenden werden jedoch hauptséchlich
Rotationsbestrahlungen betrachtet, so dafi sich die Isotropie aus der Bestrahlungsgeo-
metrie heraus ergibt. Wie im Anhang[A.1.1] gezeigt wird, kann unter der Annahme U4
der Streubeitrag der Dosis als Faltung der priméren Energiefluenz mit einem Streukern
K, dargestellt werden, mit

1 e lel/n )
T fir r = (z,y,2)  (3-D)
Ky(r) = " (2.4)
1 r .
S E K‘)(f) fir r = (z,2) (2-D).

Dabei steht K fiir die modifizierte Besselfunktion zweiter Gattung nullter Ordnung.

Die gesamte Dosis berechnet sich nach dem hier vorgestellten Modell aus

D(r) = U (“en K,+ "= “e“Ks> , (2.5)
P P

wobei ,,x“ fiir eine zwei- bzw. dreidimensionale Faltung steht. Es handelt sich dabei um
eine universelle mathematische Darstellung der Dosisberechnung, die vielen verschie-
denen Algorithmen zugrundeliegt. Genauere Modellierungen der Kerne K, und K fiir
individuelle Anwendungsfille, z. B. mit Hilfe von Monte-Carlo-Verfahren, erlauben es,
die Genauigkeit dieses Ansatzes praktisch beliebig zu erhchen [65] 20, [3]. Bei inhomo-
genen Medien kann die Faltung durch eine Superposition mit dichteskalierten Kernen
ersetzt werden [2], 87].

Ein typischer Parametersatz, der speziell fiir Photonenbestrahlungen mit einer mitt-
leren Energie von 5 MeV gilt, ist in Tabelle 2.1l dargestellt. Diese Parameter liegen den

Parametersatz fiir ungeladene Teilchen

Schwéchungskoeffizient (1) 0,03 cm™!
Absorptionskoeffizient (fen) 0,02 cm™!
Sekund. Schwiichungskoeff. (v) 1,3 cm™!
GauB’sches Querprofil (o,, 0,) 0,3 cm
Diffusionslénge (L) 1,0 cm

Tabelle 2.1: Beispiel-Parametersatz zur Berechnung der Dosisverteilungen fiir ungeladene
Teilchen nach dem hier beschriebenen Modell.

Dosisberechnungen fiir die Beispielfille der folgenden Abschnitte zugrunde. Wegen der
schon erwahnten geringen Abhéangigkeit der Dosisverteilung von den physikalischen Pa-
rametern bei Rotationsbestrahlungen kénnen die damit berechneten Dosisverteilungen
als Ndherungen fiir alle Photonenbestrahlungen mit mittleren Energien zwischen etwa
2 MeV und 20 MeV sowie fiir Neutronen zwischen etwa 20 MeV und 50 MeV gelten.
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2.1.2 Bestrahlung mit geladenen Teilchen

Die folgenden Uberlegungen gelten insbesondere fiir geladene Teilchen mit Massenzah-
len nahe A = 1 (Protonen, m, = 938 MeV/c?). In weniger guter Niiherung gelten sie
auch fiir schwerere Teilchen bis etwa A = 12 (Kohlenstoff-Kerne) sowie fiir Teilchen
mit kleineren Ruhemassen bis hinab zu negativen Pionen (m,- = 140 MeV/c?). Sie
gelten nicht fiir Elektronen, die wegen ihrer kleinen Ruhemasse einer starken seitlichen
Streuung mit zum Teil grofen Streuwinkeln unterliegen. Elektronen sind daher fiir die
konformierende Therapie tiefliegender Tumoren weniger gut geeignet. Was die Tiefen-
dosisverteilung betrifft, so nehmen Elektronenstrahlen eine Zwischenstellung zwischen
ungeladenen und schwereren geladenen Teilchen ein.

Ein geladener Teilchenstrahl ionisiert die Materie direkt. Die Energieiibertragung
auf das Medium erfolgt hauptséichlich durch Stée mit den Elektronen der Atombhiille.
Dabei sind im Gegensatz zu indirekt ionisierender Strahlung sehr viele Stéfle erfor-
derlich, um den Teilchenstrahl vollstéindig abzubremsen. Die entscheidende Tatsache
ist, daf} die an einer Stelle absorbierte Energie stark von der Teilchenenergie abhéngt:
sie steigt mit abnehmender Teilchenenergie an. Dies hat eine scharf begrenzte Reich-
weite der Teilchen zur Folge. Der Energieverlust pro Wegstreckenelement wird durch
die Bethe-Bloch-Formel beschrieben, die mathematisch nicht leicht zu handhaben ist.
Fiir die Strahlentherapie relevante Tiefendosisverteilungen konnen jedoch bereits aus
folgendem empirischen Zusammenhang abgeleitet werden:

G1 Die Energie-Reichweite-Beziehung 148t sich durch ein Potenzgesetz beschreiben.

Es wird ein entlang der z-Achse einfallender monoenergetischer Teilchenstrahl be-
trachtet, der an der Stelle z = 2z, auf ein homogenes Medium trifft. Die Tiefe im Medium
sei wieder d = z — zy. Der Zusammenhang zwischen der kinetischen Anfangsenergie
E(d = 0) = Ep und der Reichweite d = R wird dann in guter Naherung beschrieben
durch:

R = aF}. (2.6)

Mit p = 1,5 ist diese Beziehung auch als ,, Reichweitegesetz von Geiger* bekannt [85].
Den Wert p = 2 erhélt man, wenn man den logarithmischen Term in der Bethe-Bloch-
Formel vernachléssigt. Fiir Protonen mit Energien zwischen 10 und 200 MeV findet man
p ~ 1,8 [35, [78]. Es sollte bemerkt werden, daf8 die Reichweite wegen der statistischen
Natur der Wechselwirkung mit der Materie einer Streuung unterliegt, und dafl obige
Formel daher nur fiir die mittlere Reichweite gilt. Die Reichweitestreuung soll hier
zunichst vernachléssigt und erst spiter beriicksichtigt werden (s. G2).

Die oben angegebene einfache Beziehung zwischen Energie und Reichweite gilt fiir
beliebige Medien und fiir viele verschiedene Teilchenarten (s. Abbildung 2.3]). Nur fiir
hochrelativistische Teilchen zeigen sich merkliche Abweichungen — die Reichweite wird
etwas kleiner. Der Faktor « ist proportional zum Quotienten aus der Wurzel der mitt-
leren Massenzahl und der Dichte des Mediums, A'/2/p. Ferner ist die Reichweite bei
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Abbildung 2.3: Gemessene Reichweiten in Wasser in Abhéngigkeit von der kinetischen Energie
pro Nukleon fiir verschiedene Teilchenarten (aus: [78]). In der doppellogarithmischen Darstel-
lung ergeben sich ndherungsweise Geraden mit der Steigung p. Protonen und He-Kerne haben
die gleiche Reichweite.

gleicher Anfangsgeschwindigkeit proportional zum Quotienten aus der Massenzahl und
dem Quadrat der Ladungszahl der Teilchen, A/Z2. So haben Protonen und Helium
Kerne (bzw. a-Teilchen) bei gleicher Geschwindigkeit die gleiche Reichweite, und die
Reichweite von Deuteronen ist doppelt so grofi.

Der Strahl gibt entlang seiner Bahn von d = 0 bis d = R Energie an das Medium ab.
Dabei muf} die verbleibende Restenergie F(d) an einem beliebigen Punkt d mit 0 < d <
R naturgeméf gerade noch zum Zuriicklegen der Strecke R — d ausreichen. Nach obiger
Energie-Reichweite-Beziehung muf also gelten: R —d = aEP(d). Die Abhéngigkeit der
Restenergie von der Tiefe d ergibt sich damit zu:

R—d)l/p

. (2.7)

E(d) = (

Durch Differentiation kann nun ein analytischer Naherungsausdruck fiir die Stopping
Power 0E/0d und damit fiir die sogenannte ,Bragg-Peak“-Kurve Dgp(d) gefunden
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Abbildung 2.4: Gewichtete Uberlagerung elementarer Bragg-Peaks Dgp in verschiedenen Tie-
fen. Die Wichtungsfunktion W ist so zu bestimmen, dafl die resultierende Dosisverteilung
Dsopp in einem vorgegebenen Tiefenbereich [d,, dp] ein Plateau aufweist.

werden:
oE 1

od pal/P(R —d)\=V/p’
Es sollte bemerkt werden, dafl ein solcher einfacher analytischer Ausdruck nicht direkt
aus der Bethe-Bloch-Formel abgeleitet werden kann.

Dgp(d) = (2.8)

Um fiir die Strahlentherapie relevante Dosisverteilungen zu erhalten, muf der Bragg-
Peak nun durch Energiemodulation aufgeweitet werden, d. h. es miissen elementa-
re Bragg-Peaks mit verschiedenen Reichweiten R erzeugt und zur Uberlagerung ge-
bracht werden. Ein solcher aufgeweiteter Bragg-Peak wird auch als ,SOBP*“ (“spread
out bragg peak”) bezeichnet. Das mathematische Problem besteht darin, die Wich-
tungsfaktoren W (R) fiir die elementaren Bragg-Peak-Kurven so zu bestimmen, dafl
ein moglichst flaches Plateau der Dosisverteilung in einem Intervall [d,,d,] ensteht
(vgl. Abbildung 2.4)). Dank der einfachen analytischen Formel 2.8 kann diese Wich-
tungsfunktion analytisch berechnet werden (s. Anhang[A.2.1]). Das Ergebnis lautet:

p . (7 a N\ )
z _ < <
(R)=1{ = sin (p) (db—R) fir d, < R <d, (2.9)

0 sonst.

Man erkennt, dafl die Wichtungsfaktoren von R = d, bis R = d, monoton ansteigen.
Am Punkt R = d, hat W(R) eine Singularitit, was mit der Singularitdt von Dgp(d)
zusammenhéngt. Diese Tatsache soll hier aber nicht weiter diskutiert werden, da es



2.1. DOSISBERECHNUNGSMODELLE 19

hauptséchlich auf den Verlauf der SOBP-Kurve ankommt. Diese ergibt sich nun nach
Anhang im speziellen Fall p = 1,5 zu:

1+d)? 2d — 1
§jtﬁln%—iarctan fir 0<d<d,
Dsopp(d) = 4 dr1—d4+ 42 27 V3
SOBP 1 fir d, <d<dy
0 sonst,
(2.10)

wobei zur Abkiirzung

- Jd.—d
= =2 2.11
d=\la—a (2.11)

gesetzt wurde. Ahnliche Ausdriicke kénnen auch fiir andere Werte von p bestimmt
werden, solange p als rationale Zahl dargestellt werden kann. Die besten Uberein-
stimmungen mit genaueren Rechnungen und auch mit experimentellen Daten wurden
jedoch mit p = 1,5 erzielt (vgl. Abbildung 2.5]). Es ist bemerkenswert, dafl diese Formel
weder von der Masse oder der Ladungszahl der einfallenden Teilchen noch in irgendei-
ner Weise von der bremsenden Materie abhéngt. Ferner war zur Ableitung der Formel
ausschliellich das Reichweitegesetz erforderlich.
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Abbildung 2.5: Vergleich zwischen nach Gleichung 2.10] analytisch berechneten SOBP - Kur-
ven (durchgezogene Linien) und gemessenen (<) bzw. genauer berechneten SOBP-Kurven
(+-Symbole, gestrichelte Linie)@.

3Die genaueren Berechnungen basieren auf der gewichteten numerischen Uberlagerung individueller
Bragg-Peaks. Sie wurden durchgefiihrt und freundlicherweise zur Verfiigung gestellt von Dipl. Phys.
K.-U. Gardey, TRIUMF Vancouver, Kanada und von Dr. M. Kramer, GSI Darmstadt. Die gemessenen
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Nun mufl noch die Reichweitestreuung beriicksichtigt werden. Da sich die Absorp-
tion geladener Teilchen in Materie iiber viele Einzelprozesse vollzieht, kann hier wieder
der zentrale Grenzwertsatz der Wahrscheinlichkeitsrechnung angewendet werden, was
zu folgender Annahme fiihrt:

G2 Die Reichweitestreuung kann durch eine Gauverteilung modelliert werden.

Dadurch wird eine Verbreiterung und Reduktion der Hohe der Bragg-Peaks bewirkt.
Mathematisch bedeutet das, dal jeder elementare Bragg-Peak mit einer Gaufifunktion
gefaltet werden mufl. Stattdessen kann aber auch der gesamte SOBP mit der Gaufifunk-
tion gefaltet werden, wodurch der scharfe Abfall der Tiefendosisverteilung bei d = d
durch eine “error function” ersetzt wird.

Zur Bestimmung der dreidimensionalen Dosisverteilung ist nun noch eine letzte
Annahme erforderlich, die die laterale Dosisverteilung betrifft:

G3 Das Querprofil eines Nadelstrahls geladener Teilchen ist gau3férmig.

Die Begriindung ergibt sich entsprechend U3 iiber den zentralen Grenzwertsatz. In
der Tat stellt G3 insbesondere fiir Protonen eine hervorragende Approximation der
Realitdat dar [81]. Die Halbwertbreite der Gaufifunktion wird mit zunehmender Tiefe
im Medium grofler. Sie hidngt auch von der Teilchenmasse ab und nimmt bei schwe-
reren Teilchen ab. Andererseits gewinnt bei schwereren Teilchen (A > 4) ein bisher
nicht berticksichtigter Effekt an Bedeutung: die , Fragmentierung®. Darunter versteht
man das Auseinanderbrechen der Teilchen in zwei oder mehr Bruchstiicke bei Wech-
selwirkung mit den Kernen der Materie. Die Bruchstiicke haben zunéchst die gleiche
Geschwindigkeit wie das Primérteilchen. Das bedeutet aber nach obigen Ausfithrun-
gen, dafl ihre Reichweite grofler ist. Die Tiefendosisverteilung bekommt damit einen
Auslaufer jenseits von d,, und die physikalische Dosisverteilung wird schlechter (vgl.
Abbildung 25 Kurve fiir 12C). Dies wiederum wird mehr als kompensiert durch einen
hoheren biologischen Effekt im Bereich des Bragg-Peaks. Die biologischen Effekte sol-
len aber im Rahmen dieser Studie nicht weiter untersucht werden. Es sollte daher noch
einmal betont werden, dafl das vorstehende Modell bei Anwendung auf Bestrahlungen
mit schweren Ionen nur als sehr grobe Niaherung angesehen werden kann.

Ein typischer Parametersatz ist in Tabelle 2.2] dargestellt. Diese Parameter liegen
den Dosisberechnungen fiir die Beispielfille der folgenden Abschnitte zugrunde. Zur
Vereinfachung wird sowohl das Querprofil als auch die Reichweitestreuung als tiefenu-
nabhingig angenommen. Dies ist wiederum durch den Mittelungseffekt bei Rotations-
bestrahlungen gerechtfertigt.

Daten wurden entnommen aus [81] mit freundlicher Genehmigung von Dr. S. Scheib, PSI Villigen,
Schweiz.
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Parametersatz fiir geladene Teilchen
Exp. d. Energie-Reichw. Bez. (p) 1,5
Gaufl’sches Querprofil (o, o) 0,3 cm
GauB’sche Reichweitestreuung (o,) 0,3 cm

Tabelle 2.2: Beispiel-Parametersatz zur Berechnung der Dosisverteilungen fiir geladene Teil-
chen nach dem hier beschriebenen Modell.

2.2 Ad-hoc-Ansatze zur Dosiskonformation

Es wird der Modellfall aus Abbildung [2.1] betrachtet. Die beiden Risikoorgane wer-
den zunéchst nicht beriicksichtigt. Wird die Bestrahlung mit nur einem Strahlungsfeld
durchgefiihrt, so ergeben sich die in Abbildung 2.6l(a,b) gezeigten Dosisverteilungen.
Diese Form der Darstellung wird im folgenden noch héufiger verwendet und soll an
dieser Stelle erlautert werden:

e Dargestellt ist die Oberfliche des ,,Dosis-Gebirges® iiber der x-z-Ebene in einem
Datenwiirfel. Die Dosisverteilung entlang der z-Achse fiir x = 0 (d. h. durch die
Mitte des Zielvolumens, das Isozentrum) ist auf die linke Seitenfléche des Wiirfels
projiziert. Entsprechend ist die Dosisverteilung entlang der x-Achse fiir z = 0
auf die vordere Seitenfliche projiziert. Etwaige gestrichelte Linien auf der linken
bzw. vorderen Seitenfliche stehen fiir die Profile der Strahlungsfelder in z- bzw.
z-Richtung. Auf der oberen Fliche sind die Konturen des elliptischen Phantoms
und des Zielvolumens (sowie etwaiger Risikoorgane) dargestellt. Ferner sind dort
folgende Isodosis-Linien eingezeichnet: 10%, 20%, 40%, 60%, 80% und 95% der
Dosis am Isozentrum.

Die in Abbildung [2.6)(a) gezeigte Dosisverteilung wurde mit ungeladenen Teilchen
erzeugt, wobei das Strahlungsfeld in z-Richtung entsprechend der Projektion des Ziel-
volumens begrenzt wurde (d. h. es wurde ein rechteckiges Strahlprofil angenommen, s.
auch Abschnitt Z3.T]). Bei den geladenen Teilchen (Abbildung 2Z:6(b)) wurden Linge
und Position des SOBP fiir jeden Nadelstrahl genau an das Zielvolumen angepaft.
Ein Vergleich der beiden Dosisverteilungen offenbart die bekannte Tatsache, dafl bei
Bestrahlung mit geladenen Teilchen bereits mit nur einem Feld eine konformierende
Dosisverteilung erzielt werden kann. Bei den ungeladenen Teilchen ist mit einer solchen
Einfeldbestrahlung wegen der exponentiellen Schwéchung noch keine Dosiskonforma-
tion moglich.

In der Tat wird ein Vergleich der auf die linken Seitenflichen der Darstellungswiirfel
in Abbildung [Z.6](a,b) projizierten Tiefendosisverteilungen hiufig als Argument fiir die
Bestrahlung mit schweren geladenen Teilchen angefiihrt. Nun wird aber in der kon-
formierenden Prézisionsstrahlentherapie in den seltensten Féllen mit nur einem Feld
bestrahlt. Vielmehr werden iiblicherweise Mehrfeldbestrahlungen oder auch Rotations-
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Abbildung 2.6: Dosisverteilungen fiir den Modellfall aus Abbildung 2.1 ohne Beriicksichti-
gung der Risikoorgane. Oberer Teil: Einzelfeldbestrahlungen entlang der z-Achse mit unge-
ladenen Teilchen (a) und geladenen Teilchen (b). Unterer Teil: Rotationsbestrahlungen mit
ungeladenen Teilchen (c) und geladenen Teilchen (d).

bestrahlungen durchgefiihrt. In Abbildung [2.6](c,d) sind daher die entsprechenden Do-
sisverteilungen bei Bestrahlung mit einer vollen Rotation (27-Geometrie) dargestellt.
Auf diese Weise 1d8t sich auch mit ungeladenen Teilchen eine konformierende Dosis-
verteilung erzeugen; der nicht-konforme Dosisuntergrund ist jedoch naturgeméfl grofier

als bei geladenen Teilchen.

Im allgemeinen liegen die Verhéltnisse nicht so einfach; so sind haufig Risikoorgane
zu beriicksichtigen, in denen die Dosis besonders niedrig sein muf3, um Nebenwirkungen
auszuschliefen. Dies stellt solange kein Problem dar, wie die Risikoorgane in einiger
Entfernung vom Zielvolumen liegen. Befinden sich die Risikoorgane jedoch in unmittel-
barer Nachbarschaft des Zielvolumens oder wéchst der Tumor gar um ein Zielvolumen
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herum, so wird die Realisierung einer zufriedenstellenden Dosiskonformation duflerst
schwierig. Einen solchen Fall stellt der Modellfall aus Abbildung 2.1] bei Beriicksichti-
gung des Risikoorgans 1 dar. Es wird angenommen, dafl es sich dabei um ein duflerst
strahlensensibles und/oder bereits vorbelastetes Risikoorgan handelt, in dem mdoglichst
iiberhaupt keine Dosis appliziert werden soll.

Um das zu erreichen, kann man bei ungeladenen Teilchen so vorgehen, daff man die
Intensitét fiir die Nadelstrahlen, die auf das Risikoorgan treffen, auf Null setzt. Wie
in Abbildung 27|(a) gezeigt, kann dadurch tatséchlich die Dosis im Risikoorgan 1 fast
auf Null (bis auf Streubeitrige) reduziert werden. Dies geht jedoch mit einer duBerst
unbefriedigenden inhomogenen Dosisverteilung im Zielvolumen einher. Bei geladenen
Teilchen gibt es dagegen die Moglichkeit, die SOBPs auf den Bereich vor dem Risiko-
organ zu beschrianken. Da die Dosis jenseits des fernen Endes des SOBP (dj,) praktisch
gleich Null ist, kann so das Risikoorgan maximal geschiitzt werden, und trotzdem bleibt
die Dosishomogenitit im Zielvolumen erhalten (Abbildung 2Z7(b)).

(a) (6)

Dosis {rel. Tinn\

100 100
—
80 f E g0 f
c
60 i 60
0
20 % 20
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= =

Abbildung 2.7: Beriicksichtigung des Risikoorgans 1 aus Abbildung 2] bei Rotationsbestrah-
lungen mit ungeladenen Teilchen (a) und geladenen Teilchen (b). Weitere Legende auf Seite
2] unter o.

Man beachte die auf die Seitenfléchen der Darstellungswiirfel projizierten Strahlpro-
file (gestrichelt dargestellt) fiir die Strahlungsfelder in z- und z-Richtung. In Abbildung
27(a) erkennt man jeweils die Aussparung entsprechend der Projektion des Risikoor-
gans. Bei den geladenen Teilchen (Abbildung[2Z7(b)) ist dagegen an den entsprechenden
Stellen eine Uberhhung des Strahlprofils zu sehen. Dies bedarf einer Erliuterung:

Unter dem Strahlprofil wird bei geladenen Teilchen das Wichtungsprofil fiir die
einzelnen SOBP-Nadelstrahlen verstanden (s. Seite 23 fiir eine genaue Definition der
Strahlprofile). Als Beispiel werden die beiden Einstrahlrichtungen in 4z-Richtung und
damit das Profil in z-Richtung betrachtet. In dem Bereich des Zielvolumens, wo das
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Risikoorgan nicht im Strahlengang der Nadelstrahlen liegt, d. h. in den x-Intervallen
[—6 cm, —2cm) und (2 cm, 6 cm), wird jedes Volumenelement aus den beiden entgegen-
gesetzten Richtungen getroffen, und die beiden SOBPs addieren sich. In dem restlichen
Bereich des Zielvolumens, in den sich das Risikoorgan projiziert (d. h. im Intervall
[—2cm, 2 cm)]) erstrecken sich die SOBPs jeweils nur vom Eintrittspunkt in das Ziel-
volumen bis zum Risikoorgan. Daher wird jedes Zielvolumenelement nur von einem
der beiden entgegengesetzt gerichteten Nadelstrahlen getroffen, und die Wichtung muf3
im Sinne einer homogenen Dosis in diesem Bereich verdoppelt werden. Die gleichen
Uberlegungen gelten fiir alle anderen Winkel der Rotationsbestrahlung.

Ein Vergleich der in Abbildung 2.7] dargestellten Dosisverteilungen demonstriert
eine deutliche Uberlegenheit der mit geladenen Teilchen erzielbaren Dosiskonformati-
on. Nun wurden jedoch die Parameter (d. h. die Strahlprofile), die den Verteilungen
zugrunde liegen, mit einfachen ad-hoc-Verfahren bestimmt, und es bleibt daher die Fra-
ge, inwieweit die Dosiskonformation im Rahmen der physikalischen Machbarkeit weiter
optimiert werden kann. Zur Beantwortung dieser Frage soll der folgende Abschnitt die-
nen.

2.3 Analytische Berechnung der Strahlprofile zur
Optimierung der Dosisverteilungen

Das grundlegende Problem besteht darin, die einzelnen Strahlungsfelder einer Rotati-
onsbestrahlung so zu bestimmen, daf§ die resultierende Dosisverteilung der gewiinsch-
ten Verteilung entspricht bzw. ihr moglichst nahe kommt. Die unabhéngigen Parameter
sind dabei die lateralen Primérfluenz- bzw. Intensitétsprofile aller Strahlungsfelder. Es
wird hier versucht, eine mathematische Losung fiir dieses Problem zu finden, das auch
als das inverse Problem der Strahlentherapieplanung bezeichnet wird [27, 60] [14].

2.3.1 Mathematische Formulierung des Problems

Zunéchst wird ein der Rotation des Strahls angepafites Koordinatensystem durch die
Einheitsvektoren

ey = (cosf,sinf)
ey = (—sind,cosh) (2.12)

definiert. Die Einstrahlrichtung sei jetzt entlang der -Achsd] (s. Abbildung 2.8]).

4Das hier verwendete gestrichene Koordinatensystem darf nicht mit dem in der Strahlentherapie
etablierten , Gantry-System® (z,, z4) verwechselt werden, bei dem die z,-Achse der Strahlrichtung
entgegengerichtet ist. Allerdings gehen die beiden Systeme durch eine Rotation um 7 ineinander tiber:
g = —a', zy = —2z'. Ferner ist zu beriicksichtigen, da§ der Drehsinn des Gantrywinkels 6, dem von 6
entgegengesetzt ist, und damit 8, = —60 + 7.
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Abbildung 2.8: Geometrie bei Rotation des Strahls relativ zum Patienten. Die Einstrahlrich-
tung ist die Richtung der z’-Achse. Sie ist um den Winkel 6 gegeniiber der patientenbezogenen
z-Achse gedreht. Die z-z-Ebene entspricht einem Querschnitt des Patienten. Die nicht darge-
stellte y-Achse zeigt in die Papierebene hinein. Sie entspricht der Patienten-Langsachse und
ist kopfwéarts gerichtet.

Um das Problem mathematisch in den Griff zu bekommen, wird zunéchst die late-
rale Streuung vernachléssigt (d. h. U3 und G3 sowie U4 werden nicht beriicksichtigt).
Zuerst werden wieder die ungeladenen Teilchen betrachtet. Hier wird zusétzlich ange-
nommen, dafl man sich in solchen Tiefen d' = 2/ — z{) (2{, = z((2’) ist der Eintrittspunkt
des Strahls ins Medium) im Medium befindet, in denen der Aufbaueffekt keine Rolle
mehr spielt, d. h. ' > 1/v. Im Rahmen dieser groben Ndherungen ist dann nur noch die
exponentielle Schwichung von Bedeutung, und die Dosisverteilung ergibt sich aus der
lateralen Fluenzverteilung Wo(z', ) zu Dy(r') ~ E2Wo(a’ ,0)e~# . Zur Vereinfachung
wird nun das Strahlprofil fiir ungeladene Teilchen als P(2’,0) = %\Ifo(x’ ,0)er#o defi-
niert. Das bedeutet, daf§ P(z',0) der Dosisverteilung entlang 2’ fiir 2/ = 0 entspricht.
Damit folgt schliefflich

Dy(r') = P(a',0)e " (2.13)

In dieser Darstellung kann die Dosisverteilung als Riickprojektion des Strahlprofils mit
exponentieller Schwéchung aufgefafit werden.

Fiir geladene Teilchen wird das Strahlprofil als Wichtungsprofil der SOBPs definiert,
so daB hier Dy(r') = P(2',0)Dsopp(2’) gilt. Im Bereich des Plateaus des SOBP ist
Dsopp(2') = 1 und damit Dy(r') = P(2/,0), was der Formel fiir ungeladene Teilchen
mit p = 0 entspricht. Dadurch kénnen die Betrachtungen fiir ungeladene und geladene
Teilchen im folgenden auf gleiche Weise erfolgen.

Die gesamte Dosisverteilung bei Bestrahlung wéhrend einer vollen Rotation des
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Strahlungsfeldes um 27 ergibt sich nun zu

2 2

D(r) = / Dy(r') df = / P(r- e, 0)e T df, (2.14)

0 0
wobei ausgenutzt wurde, dafl ' =r - ey und 2’ =r - e, gilt. Man beachte, dafl sowohl
ey als auch e, gemifl Gleichung von 6 abhingig sind. Die Beziehung zwischen
der Dosisverteilung und den Profilen kann rein formal durch einen entsprechend der
letzten Gleichung definierten Operator B, ausgedriickt werden:

D(x) = B, P(«'., ). (2.15)

Waire auch der inverse Operator B;l bekannt, so konnten nun die erforderlichen Strahl-
profile fiir beliebige gewiinschte Dosisverteilungen berechnet werden:

P(z',0) = B,'D(r). (2.16)

In der Tat ist eine solche mathematische Invertierung des Operators B,, moglich.

2.3.2 Lo6sung iiber die Theorie der Radontransformation

Der Operator B, steht fiir eine exponentielle Rickprojektion (Backprojection) mit an-
schlieBender Integration iiber den Winkel # und wird in gleicher Form in verschiedensten
Anwendungsgebieten verwendet, insbesondere in der Bildrekonstruktion beim SPECT
(“single photon emission computed tomography”) [5]. Nun besteht eine enge Verwandt-
schaft zwischen B, und der sog. geschwdchten oder exponentiellen Radontransformation
R, H R, kann als Projektionsoperator mit exponentieller Wichtung aufgefalit werden
und definiert sich durch Anwendung auf eine beliebige Funktion D(r) wie folgt:

R,D(r) = / D(a'ew + e, et d2. (2.17)

Von Tretiak und Metz [103] wurde folgende wichtige Operatorgleichung bewiesen, die
eine Verbindung zwischen B, und R, herstellt:

B.K,R,=1T. (2.18)

Dabei steht KC, fiir eindimensionale Filterung (s. u.) und Z symbolisiert den Iden-
titdtsoperator. Es sei angemerkt, dafl eine Umformung dieser Operatorgleichung die
Beziehung R;l = B, K, liefert, die in der Bildrekonstruktion ausgenutzt wird und die
mathematische Grundlage des weitverbreiteten Algorithmus der gefilterten Riickpro-
jektion darstellt. Fiir die hier angestellten Uberlegungen ist es jedoch entscheidend,
daf} aus Gleichung eine Gleichung fiir B;l ableitbar ist, ndmlich

B,' =K. Ry (2.19)

5Mathematisch handelt es sich bei B, um den adjungierten (oder auch transponierten) Operator
von R, genauer: B, =R , (vgl. [103]).
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Wie schon erwihnt, steht I, fiir eine eindimensionale Filterung mit einer Filter-
funktion K, (z'). Diese 148t sich am einfachsten im Frequenzraum ausdriicken [103] [5];
ihre 1-D Fouriertransformierte ist:

) 0 fir €] < %

Ku€) =91 o (2:20)
1 ) o
I i &= o

Eine andere Schreibweise lautet: K,(¢') = 1/2|¢'| H(|€'|—u/27), wobei H die Heaviside-
Sprungfunktion ist. Abbildung skizziert die Filterfunktion. Es handelt sich um
den aus der Bildrekonstruktion bekannten Rampenfilter, der hier jedoch im Intervall
(—p/27m, p/2m) eine Liicke aufweist.

A K@)

+u/2n

—u/2n u2n

Abbildung 2.9: Darstellung der Filterfunktion zur Berechnung der Strahlprofile {iber die ex-
ponentielle Radontransformation im Frequenzraum.

Da sich eine Faltung nach dem Faltungstheorem im Frequenzraum als Multiplika-
tion darstellt, kann nun fiir B;l auch geschrieben werden:

B'=F 'K, FiR,, (2.21)

wobei F; die 1-D Fouriertransformation symbolisiert.

Dieses Ergebnis in Verbindung mit Gleichung ermoglicht es, Strahlprofile fiir
beliebige Dosisverteilungen zu berechnen. Das Abarbeiten der letzten Operatorglei-
chung von rechts nach links liefert dafiir folgendes ,, Rezept*:

1. Exponentielle Radontransformation (Projektion) der gewiinschten Dosisvertei-
lung ergibt Projektionsprofile P*(z’,6).

2. Fouriertransformation (1-D) der Projektionsprofile = P*(¢',6).
3. Multiplikation von P*(¢’,6) mit dem Filter f(u(f’) ergibt P(¢',0).

4. Inverse Fouriertransformation (1-D) liefert schlieflich die Strahlprofile P(x2’, ).
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Im allgemeinen muf} jeder dieser vier Schritte numerisch durchgefiithrt werden. Die
Fouriertransformation kann iiber einen der weitverbreiteten FFT-Algorithmen erfol-
gen. Alternativ kann ein FHT (“fast Hartley transform”) Verfahren [72] angewendet
werden. In speziellen Féllen kénnen die Strahlprofile auch analytisch berechnet werden.
Dies ist jedoch nur bei sehr einfach geformten Zielvolumina wie z. B. Dreiecken oder
Rechtecken moglich. Die meisten dieser Beispiele sind nur von akademischem Interesse.
Eine Ausnahme bildet der im folgenden behandelte Fall eines kreisformigen Zielvolu-
mens, der eine gewisse praktische Relevanz besitzt und dariiberhinaus aufgrund der
Rotationssymmetrie mathematisch besonders einfach zu behandeln ist.

2.3.3 Beispiel 1: Runde Solldosisverteilung

Es wird der Fall eines runden Zielvolumens mit dem Radius Ry betrachtet. Die gewiinsch-
te Dosisverteilung sei

DO fir |I‘| S RO
D(r) = 2.22
(r) { 0 sonst. ( )

Aufgrund der Rotationssymmetrie entfillt in diesem Beispiel die Abhéngigkeit von
0. Die Strahlprofile P(z") werden entsprechend der oben beschriebenen Methode im
Anhang [B1.1] - B.1.3 berechnet. Das Ergebnis lautet:
D

0 / .
f <R
o cos(px') ur |2/| 0

P(z) = (2.23)

DO / ‘x/‘ 2 2 - /
o (cos(,u:c) — \/TR% cos (,u\/a: — RO) fur |2'| > Ry.

Diese Funktion entspricht bis auf eine Normierungskonstante dem von Barth [6] fiir
diesen speziellen Fall auf andere Weise hergeleiteten Strahlprofil. Die Einheit von P(z’)
ist hier 1 Gy pro Winkeleinheit. Soll die benotigte Dosisleistung ermittelt werden, so ist
P mit der Winkelgeschwindigkeit der ,,Gantry* (vgl. Abschnitt B:22.1]) zu multiplizieren.
Der Graph von P(z') ist in Abbildung (gepunktete Linie) dargestellt.

Die negativen und daher physikalisch nicht realisierbaren Profilwerte auflerhalb des
Zielvolumens sind augenfillig. Sie sind naturgemif erforderlich, um die Dosis in der
Eintritts- bzw. Austrittspforte eines jeden Strahlungsfeldes (s. Abbildung 2.6]) ,aus-
zuloschen®. Methoden zur Vermeidung negativer Profilwerte werden im folgenden Un-
terabschnitt beschrieben. Die naheliegendste Methode besteht darin, diese unphysika-
lischen Werte einfach ,,abzuschneiden®, so dal das bereits im vorangegangenen Ab-
schnitt intuitiv verwendete Rechteckprofil verbleibt. Wie man sich leicht klarmachen
kann, dndert sich durch dieses Abschneiden nicht die Dosisverteilung innerhalb, wohl
aber die auflerhalb des Zielvolumens — es entsteht der in Abbildung 2.6(c,d) gezeigte
Dosisuntergrund.
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Abbildung 2.10: Strahlprofil fiir die Bestrahlung eines runden Zielvolumens mit der Dosis Dy
und dem Radius Ry = 6 cm. Der Schwéchungskoeffizient wurde geméf Tabelle2.Tlzu p = 0,03
cm ™! angenommen. Die gepunktete Linie entspricht der exakten Form nach Gleichung 223}
die durchgezogene Linie stellt die Niherung nach Gleichung dar.

Nun wéren alle bisherigen Betrachtungen bedeutungslos, wenn das berechnete Profil
P(z") nicht auch dazu dienen konnte, die Dosis in runden Risikoorganen innerhalb oder
auBerhalb des Zielvolumens bis auf geringe Streubeitrige zu reduzieren, und zwar unter
Aufrechterhaltung der Dosishomogenitéit im Zielvolumen. Dies wird in den folgenden
Abschnitten noch eingehend demonstriert werden. Hier wird zunéchst zur Vereinfa-
chung der mathematischen Darstellung der Fall eines Risikoorgans (Radius R;) in der
Mitte eines Zielvolumens mit dem Radius Ry betrachtet (R; < Ry). Die Solldosisver-
teilung ist also nun ringférmig und ergibt sich durch Subtraktion der kleineren von der
groferen kreisformigen Dosisverteilung zu

DO fiir R; < |I'| < R(]

Dg(r) = Dg,(r) — Dg,(r) = { 0 sonst.

(2.24)

Die Abhéngigkeit vom Radius Ry bzw. R; wird jetzt explizit im Index angegeben.
Im Intervall (—Ry, Ry) ergeben sich dann die fiir diese ringformige Dosisverteilung
erforderlichen Profile durch Subtraktion der beiden Profile, die zu den entsprechenden
kreisformigen Dosisverteilungen fithren:

Pr(a') = Pp,(2') = P, (') (2.25)
0 fir |2'| < R;

I R ) 2.26
P () e P
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Dasselbe Ergebnis (mit Beschrinkung auf den Bereich ' > R; und ohne den Faktor
1/2m)4 wurde von Brahme [22] auf andere Weise hergeleitet. Es ist bemerkenswert,
daB in der Literatur bezweifelt wurde, dafl diese Losung mit Hilfe der Theorie der
Radontransformation gefunden werden konne [29].

Nun kann man sich leicht davon {iberzeugen, dal Pg(z’) fiir praktisch relevante
Werte von p und 2’ nicht negativ wird und daher prinzipiell physikalisch realisierbar ist.
Probleme bereitet jedoch die Singularitit bei 2’ = £ R;, die direkt mit der Singularitéit
von P(z') geméB Gleichung 223 bei 2’ = £ R, zusammenhéngt.

Da P(z') integrierbar ist, besteht eine naheliegende Moglichkeit zur Aufhebung
der Singularitét in der Integration von P(z’) iiber schmale Intervalle der Breite 2w,
zentriert um z’. Dies entspricht einer Mittelung {iber endlich grofie Volumenelemente,
die in der Praxis ohnehin (u. a. durch die seitliche Streuung und die endliche Auflésung
der Strahlformungssysteme) auftritt. Um eine einfache nicht-singuldre Ndherung von
P(z) finden zu kénnen, wird zunéchst cos(g . ..) durch 1 approximiert, was wegen der
in der Praxis kleinen Werte von p gerechtfertigt ist (bei geladenen Teilchen mufl ¢ nach
obigen Betrachtungen ohnehin gleich Null gesetzt werden). Die Integration iiber das
Intervall der Breite 2w liefert dann nach Anhang [B.1.4 die Niherung

D
= fir |2'| < Ry —w
2
D 1
Py~ { 2 <1 - — (@ +w)p —Rg) fiir Ro—w < |a/| < Ro+w  (2.27)
2w 2w
DO 1 / 2 2 1 / 2 2
o <1—%¢(Ix|+w) —RO+%\/(|x|—w) —RO) sonst.

Diese Naherung des Strahlprofils ist mit w = 1 mm in Abbildung[2.10lals durchgezogene
Linie dargestellt.

2.3.4 Beispiel 2: Dreieckige Solldosisverteilung

Dreieckige Zielvolumina treten in der Praxis kaum auf. Trotzdem ist es sinnvoll, dieses
Beispiel hier kurz zu behandeln, weil beliebig geformte Zielvolumina aus Dreiecken zu-
sammengesetzt werden kénnen. Kennt man die Strahlprofile, die eine dreieckige Dosis-
verteilung ergeben, so kann man die Strahlprofile fiir beliebige Dosisverteilungen durch
Uberlagerung der entsprechenden Dreieck-Strahlprofile ermitteln. Das geht besonders
einfach, wenn, wie in der Praxis iiblich, der Rand des Zielvolumens als Polygonzug
vorgegeben ist (s. Abbildung 2.1T]).

Die gewiinschte Dosis sei Dy innerhalb des Dreiecks und 0 auflerhalb. Bei der Be-
rechnung der Profile wird, ausgehend von den Untersuchungen im vorigen Abschnitt,

6 Die Abweichung um den konstanten Faktor erkliirt sich teils aus der Einschrinkung des Defini-
tionsbereichs der Profile in [22] und teils aus der Integration des Faktors 1/7 in die dort verwendete
Definition des Riickprojektionsoperators.
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Abbildung 2.11: Triangulierung eines Zielvolumens.

Abbildung 2.12: Veranschaulichung der verwendeten geometrischen Parameter.

die Schwéachung von vornherein vernachléssigt. Die exponentielle Radontransformation
wird damit zur einfachen Radontransformation bzw. Projektion. Durch geometrische
Betrachtungen 148t sich zeigen, dafl die Projektion P*(z’, 0) eines Dreiecks unter belie-
bigen Winkeln 6 dreieckig ist. Mit den in Abbildung .12 veranschaulichten Parametern
und z” = 2/ — x((#) sowie A als Fliche des Dreiecks ergibt sich das Projektionsprofil
AR

2DOA ZIZ'// .
1—— f <" <L
L1+L2< L1> ur 0<2" <L,y
P*(2",0) = 2Dy A (2.28)

Ly + Ly Lo

0 sonst.

2
<1—|— ) fir — Ly <2”" <0

Man beachte, da3 L; und Ly von 6 abhéngig sind, obwohl dies nicht explizit angegeben
ist. Der Faktor 2A/(Ly 4+ L) bestimmt (zusammen mit D) die Hohe des Projektions-
profils. Er ergibt sich aus der Uberlegung, daf§ die Flicheninhalte der Solldosisverteilung
und ihres Projektionsprofils stets gleich sein miissen.

Die néchsten Schritte zur Berechnung des Strahlprofils, d. h. Fourier-Filterung mit
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K,,, werden im Anhang durchgefiihrt. Das Ergebnis lautet:

DoA (1 1L —a"] 1 \L2+x”\>

——— 1 1
271'2([/1 + Lg) . .

Pz, 0) = — =y =
([L’, ) Ll |[L’//| L2 |[L’//|

(2.29)

Dieses Profil wird in Abbildung dargestellt.

P(x")

Abbildung 2.13: Strahlprofil fiir die homogene Bestrahlung eines dreieckigen Zielvolumens.

Man erkennt, dafl das Profil hier sogar im Bereich des Zielvolumens, d. h. fir x”
im Intervall [—Lo, L1] negativ wird. Singulére Punkte befinden sich bei 2" = L; und
x" = — Ly sowie bei ” = 0 (d. h. 2’ = 7). Durch Mittelung iiber schmale z”-Intervalle
kénnen die Singularitdten einfach behoben werden, solange sowohl L; als auch L,

ungleich Null sind.

Eine besondere Betrachtung verlangen die Winkel 6, bei denen entweder L; oder
Ly gleich Null wird, wo also die Strahlrichtung entlang einer Kante des Dreiecks
verlauft. Man kann sich leicht davon {iberzeugen, dafi sowohl limy, .o P(z”,6) als auch
limy, .o P(2”,0) fir alle 2” bis auf die bereits erwéhnten Singularitéiten existiert. Um
die Singularitdt bei z” = 0 im Fall L; = 0 oder Ly = 0 zu beheben, mufl P(z",8)
zusétzlich iber den Winkel # und damit iiber L; und L, gemittelt werden.

2.3.5 Negativitiat der Strahlprofile

Die bisherigen Beispiele haben gezeigt, dafl die berechneten Strahlprofile in bestimmten
Abschnitten negativ werden und somit nicht physikalisch realisierbar sind. Nun sind die
Bereiche mit negativen Profilwerten insbesondere erforderlich, um die Dosis auflerhalb
des Zielvolumens auf Null zu reduzieren. Die physikalische Beschriankung auf nicht-
negative Profile hat damit zur Folge, dafl immer ein gewisser Dosisanteil aulerhalb des
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Zielvolumens deponiert wird. Die gewiinschte Dosisverteilung kann also nicht exakt
realisiert werden.

Folgende Moglichkeiten zur Vermeidung der negativen Profilwerte liegen auf der
Hand: Erstens konnen sie ,,abgeschnitten, d. h. gleich Null gesetzt werden, und zwei-
tens kann eine positive Konstante zu jedem Profil addiert werden, so dafl die derart
verschobenen Profile ganz im nicht-negativen Bereich liegen. Die zweite Methode wur-
de in einem ganz anderen Zusammenhang bereits im Jahr 1940 [9] vorgeschlagen, und
zwar bei dem Problem der Erzeugung beliebiger Zeichnungen durch gerade Linien. Sie
hat den Vorteil, dafl die resultierende Dosisverteilung (im Rahmen der hier verwen-
deten Nidherungen) der gewiinschten Dosisverteilung plus einer globalen Konstanten
entspricht, d. h. es entsteht ein konstanter Dosisuntergrund. Insbesondere bleibt die
Dosishomogenitéat im Zielvolumen erhalten. Das gesunde Normalgewebe auflerhalb des
Zielvolumens wird dabei jedoch unnétig hoch belastet. Bei der ersten Methode (,,ab-
schneiden®) tritt dieser Nachteil der Uberdosierung im gesunden Gewebe nicht auf,
dafiir kann es jedoch zu intolerablen Dosisinhomogenitédten im Zielvolumen kommen.

Fiir die gegebene Anwendung ist es daher naheliegend, eine Kombination aus bei-
den beschriebenen Methoden zu verwenden. Die Strategie eines sinnvollen , Hybrid-
Ansatzes® ist wie folgt:

e Fiir die Nadelstrahlen, die nicht auf das Zielvolumen treffen, wird die Fluenz und
damit das Profil gleich Null gesetzt. In diesen z’-Bereichen werden also sowohl
negative als auch positive Werte abgeschnitten, denn es macht keinen Sinn, das
gesunde Normalgewebe zu bestrahlen.

e Fiir die verbleibenden relevanteren Bereiche, in die die Projektion des Zielvolu-
mens fillt, wird ein konstanter Wemﬁ zu den berechneten Profilen addiert, so
daBl die resultierenden modifizierten Profile nicht-negativ werden. Das bedeutet
mit anderen Worten, dafl die berechneten Profile mit Rechteckprofilen iiberlagert
werden, die dem Rand des Zielvolumens angepafit sind.

Man kann sich leicht klarmachen, daf die Uberlagerung mit den Rechteckprofi-
len einen konstanten Dosisuntergrund innerhalb der konvexen Hiille des Zielvolumens
bewirkt, so dal die Homogenitat der Dosisverteilung im Zielvolumen erhalten bleibt.
Gleichzeitig wird verhindert, dafl das auflerhalb gelegene gesunde Gewebe unnétig bela-
stet wird. Das Beispiel im folgenden Abschnitt mag diese Ausfithrungen verdeutlichen.

Die hier beschriebene Strategie zur Vermeidung negativer Profilwerte liefert allge-
mein eine befriedigende Approximation der gewiinschten Dosisverteilung. Es besteht

"Die Konstante wird gleich dem Betrag des kleinsten Profilwertes gesetzt, falls dieser negativ ist;
ansonsten ist sie gleich Null. Natiirlich mufl vorausgesetzt werden, daf§ der minimale Profilwert endlich
ist. Das Minimum kann entweder fiir jedes Strahlungsfeld getrennt bestimmt werden oder auch als
globales Minimum fiir alle Strahlungsfelder der Rotationsbestrahlung ermittelt werden. Im ersten Fall
ist die Konstante fiir die verschiedenen Strahlungsfelder i. allg. verschieden.
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jedoch nicht die Moglichkeit, quantitative Optimierungskriterien fiir die Dosisvertei-
lung direkt vorzugeben. Solche Kriterien werden aber in der Praxis vielfach verwendet.
So kann es in Einzelfdllen besser sein, eine gewisse Variabilitéit der Dosis im Zielvolu-
men in Kauf zu nehmen, wenn dadurch die Dosis in bestimmten Risikoorganen weiter
reduziert werden kann. Dies ist einer der Griinde, weshalb heute hauptséchlich iterative
Optimierungsverfahren zur Berechnung der Strahlprofile eingesetzt werden.

2.4 FErzeugung komplexer Dosisverteilungen durch
Modulation der Strahlprofile

Es wird nun erneut der Modellfall aus Abbildung 2.JJmit dem Risikoorgan 1 betrachtet.
Es wurde bereits gezeigt, wie sich die Strahlprofile fiir die Bestrahlung eines runden
Zielvolumens mit einem zentralen runden Risikoorgan durch Subtraktion der Strahlpro-
file zweier runder Solldosisverteilungen mit verschiedenen Radien ergeben (Gleichung
2.25)). Ganz analog lassen sich Risikoorgane an beliebigen Positionen innerhalb des
Zielvolumens aussparen, insbesondere auch Risikoorgan 1.

Die Strahlprofile wurden auf der Grundlage der Néherungsformel berechnet.
Bei den geladenen Teilchen wurden alle SOBPs nach der Berechnung der Strahlprofile
(d. h. der SOBP-Wichtungsprofile) wieder mit d, und d;, and den Rand des Zielvolu-
mens angepaft. Abbildung 2.T4|(a,b) zeigt die resultierenden Dosisverteilungen, wie sie
sich nach den in Abschnitt 2.1.1] und 2.1.2] entwickelten Berechnungsmodellen aus den
Strahlprofilen ergeben. Ein Vergleich der Abbildungen [Z7)(a) und 2-T4)(a) demonstriert
sehr deutlich, wie sich die Dosisverteilung durch Modulation der Strahlprofile verbes-
sern laf3t. In Abbildung 2.14)(a) konnte durch die Strahlmodulation eine hervorragende
Homogenitat der Dosis im Zielvolumen bei gleichzeitiger Begrenzung der Dosisbela-
stung des Risikoorgans auf Streubeitridge erzielt werden. Die Abbildung zeigt auch,
wie durch den Anstieg der (gestrichelt dargestellten) Strahlprofile zur Projektion des
Risikoorgans der ungewiinschte Dosisabfall aus Abbildung 2.7(a) zum Rand des Risiko-
organs hin weitgehend vermieden wird. Die geringe Restvariation der Dosis innerhalb
des Zielvolumens kann prinzipiell auch noch behoben werden, indem die Streuung bei
der Berechnung der Profile mit berticksichtigt wird. Dies wiirde jedoch auf Kosten einer
hoheren Belastung des Risikoorgans gehen und wird hier nicht weiter verfolgt.

Bei den geladenen Teilchen zeigen sich nur sehr geringe Unterschiede zwischen den
Dosisverteilungen aus Abbildung 2.7(b) und [Z14(b), obwohl sich die Strahlprofile stark
unterscheiden. Eine quantitative Auswertung offenbart eine geringfiigig kleinere Ge-
samtdosis im gesunden Gewebe bei der Verwendung der modulierten Strahlungsfelder.
Damit ist gezeigt, daf§ die Strahlmodulation auch bei Bestrahlungen mit geladenen
Teilchen sinnvoll ist.

In diesem Zusammenhang wird folgendes deutlich: Insbesondere bei geladenen Teil-
chen ist die Losung des inversen Problems nicht eindeutig, wenn nur die gewiinschte Do-
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Abbildung 2.14: Komplexe Dosisverteilungen erzeugt durch modulierte Strahlprofile. Oberer
Teil: Beriicksichtigung des Risikoorgans 1 aus Abbildung 2.1 bei Rotationsbestrahlungen
mit ungeladenen Teilchen (a) und geladenen Teilchen (b). Unterer Teil: Beriicksichtigung
der Risikoorgane 1 und 2 bei ungeladenen Teilchen (c) und geladenen Teilchen (d). Weitere

Legende auf Seite 2] unter e.

sis im Zielvolumen und in wenigen Risikoorganen vorgegeben wird. Anders gesagt: Es
gibt verschiedene Strahlprofile, die dieselbe Dosisverteilung in diesen begrenzten Gebie-
ten liefern. Die verschiedenen Profile werden jedoch im allgemeinen unterschiedliche Do-
sisverteilungen in dem Teil des Gewebes hervorrufen, das weder zum Zielvolumen noch
zu den speziellen Risikoorganen zahlt. Der Raum der moglichen Losungen wird noch
grofler, wenn man bedenkt, dafl bisher nur die Wichtung der gesamten SOBPs betrach-
tet wurde und nicht die individuelle Wichtung der elementaren Bragg-Peaks. Nun ist
jedoch auch bei geladenen Teilchen eine Dosisdeposition im Zielvolumen zwangslaufig
mit einer gewissen Dosisdeposition im umliegenden gesunden Gewebe verbunden. Be-
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reits eine grobe untere Abschitzung des Verhéltnisses der auflerhalb des Zielvolumens
deponierten Energie zur Energiedeposition innerhalb des Zielvolumens nach Gleichung
2.7] zeigt, daB keine erhebliche Reduktion der mittleren Dosis im gesunden Gewebe
gegeniiber der in Abbildung 2-T4(b) dargestellten Dosisverteilung méglich ist.

Abbildungen 2.14(c,d) zeigen die Dosisverteilungen bei zusétzlicher Beriicksichti-
gung des Risikoorgans 2. Bei ungeladenen Teilchen mufite dazu ein weiteres Strahl-
profil geméafl Gleichung subtrahiert werden, so daf§ fiir einige Einstrahlwinkel die
resultierenden Strahlprofile im Bereich der Projektion des Zielvolumens negativ wur-
den. Aus diesem Grund muften entsprechend Abschnitt an den Rand des Ziel-
volumens angepafite Rechteckprofile zu jedem Strahlprofil addiert werden. Um eine
gleichméfige Verteilung der Dosis im gesunden Gewebe zu erzielen, wurde die Hohe
der Rechteckprofile fiir alle Einstrahlwinkel gleich gewé&hlt, und zwar so, dafl der iiber
alle Strahlprofile ermittelte Minimalwert im Bereich der Projektion des Zielvolumens
gerade Null ist. Wie Abbildung 2-T4)(c) zeigt, kann auf diese Weise die Form der Do-
sisverteilung gut an das Zielvolumen angepafit werden. Die Dosis in den Risikoorganen
wird aber durch die zusétzlichen Rechteckprofile stark erhoht und liegt bei etwa 50%
der Dosis im Zielvolumen (s. Dosisprofil auf der linken Seite des Darstellungswiirfels).
Hier sind die physikalischen Grenzen der Dosiskonformation mit ungeladenen Teilchen
erreicht worden.

Bei den geladenen Teilchen kann dagegen wieder der starke Dosisabfall am Ende
der SOBP ausgenutzt werden, um zusétzlich das Risikoorgan 2 auszusparen. Es kénnen
prinzipiell die gleichen Strahlprofile wie in Abbildung 214(b) verwendet werden. Bei
den Nadelstrahlen, die auf das Risikoorgan 2 treffen, mufl das ferne Ende des SOBP
entsprechend angepafit werden; ferner mufl ihre Wichtung verdoppelt werden, wodurch
sich die Unterschiede zwischen den Strahlprofilen in Abbildung 2.14(b) und 2.14(d)
erkldaren (s. auch Erlauterung auf S. [23). Es ergibt sich eine hervorragende Dosisver-
teilung, die dem mit ungeladenen Teilchen erzielbaren Ergebnis deutlich iiberlegen ist.



Kapitel 3

Praktische Aspekte

In Kapitel 2 wurden die theoretischen physikalischen Moglichkeiten und Grenzen der
Konformations-Strahlentherapie ausgelotet, ohne die Aspekte der technischen Reali-
sierbarkeit zu beriicksichtigen. In diesem Kapitel wird nun der Schwerpunkt auf an-
wendungsbezogene und physikalisch-technische Fragestellungen verlagert. Das Haupt-
augenmerk wird dabei auf Bestrahlungen mit Photonen im MeV-Bereich gelegt, da
diese technisch einfach zu produzieren sind und nicht zuletzt deshalb die am weitesten
verbreitete Therapiestrahlung darstellen. Eine Verbesserung der Strahlentherapie mit
Photonen kommt daher den meisten Patienten zugute. Dariiber hinaus werden aber
auch bereits bestehende oder in der Entwicklung befindliche Ansédtze zur Tumorthera-
pie mit anderen Teilchenarten untersucht. Ausgehend von der in Kapitel 2 festgestellten
Tatsache, dafl mit keiner Teilchenart eine ideale Dosisverteilung (d. h. die gewiinschte
Dosis im gesamten Zielvolumen und keine Dosis auflerhalb) erzielt werden kann, geht
es im ersten Abschnitt um die Frage, wie fiir beliebige vorgegebene Félle im Rahmen
der physikalischen und technischen Randbedingungen die bestmogliche Dosisverteilung
gefunden werden kann.

3.1 Optimierte Konformations-Strahlentherapie

3.1.1 Optimierungskriterien

Zunéchst ist zu kldren, wodurch sich die bestmogliche Dosisverteilung auszeichnet, d.
h. es miissen Kriterien zur Bewertung rdumlicher Dosisverteilungen aufgestellt werden.
Dabei lassen sich zwei grundsétzlich verschiedene Ansédtze unterscheiden. Der erste
Ansatz bezieht sich direkt auf die physikalische Dosisverteilung und setzt eine als be-
kannt angenommene ideale Dosisverteilung sowie Toleranz-Dosiswerte fiir bestimmte
Risikoorgane voraus. Physikalische Bewertungskriterien umfassen z. B.

e den Grad der Abweichung von der gewiinschten Dosis im Zielvolumen,
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e die Hohe der im gesunden Normalgewebe auflerhalb des Zielvolumens applizierten
Dosis und

e die Uberschreitung der Toleranzschwellen in den Risikoorganen.

Der zweite Ansatz bewertet Dosisverteilungen indirekt {iber die sich aus ihnen nach
bestimmten Modellen ergebenden biologischen Wirkungen. Dazu gehort

e die Wahrscheinlichkeit fiir die Zerstorung des Tumors und

e die Wahrscheinlichkeit fiir das Eintreten von Nebenwirkungen.

Bei Verwendung dieser biologischen Kriterien muf keine ideale Dosisverteilung voraus-
gesetzt werden.

In jedem der beiden Félle miissen die Kriterien quantifiziert werden, und darauf
aufbauend mufl eine ,,Zielfunktion“ definiert werden, die bei einer optimalen Dosisver-
teilung ein Minimum annimmt. Die Suche nach der optimalen Dosisverteilung lauft
dann mathematisch auf die Suche nach dem Minimum der Zielfunktion hinaus.

3.1.1.1 Physikalische Kriterien

Es wird davon ausgegangen, da8 die Dosiswerte an den Punkten r; = (x;,y;,2;),j =
1,..., Ny bekannt sind. Das betrachtete Volumen wird also in Ny, Volumenelemente
(,, Voxel“) mit der Grofie Ar = (Az, Ay, Az) und dem Volumen AV = Az - Ay - Az
unterteilt. Der Einfachheit halber werden alle Voxel als gleich grof§ angenommen. Die
Voxel seien so klein, dafy Diskretisierungsfehler vernachléssigt werden konnen. Betrach-
tet man die Streuverhéltnisse etwa fiir Photonen oder Protonen im Bereich der thera-
peutisch genutzten Energien, so kommt man damit auf lineare Ausdehnungen Az, Ay
und Az der Voxel in der Groenordnung von wenigen Millimetern (vgl. Abschnitt 2.]).

Eines der wichtigsten Hilfsmittel bei der physikalischen Bewertung von Dosisvertei-
lungen ist das ,,Dosis-Volumen-Histogramm* (DVH), die Haufigkeitsverteilung diskre-
ter Dosiswerte innerhalb einer bestimmten Struktur (z. B. einem Risikoorgan oder
dem Zielvolumen). Zur Definition des DVH gehen wir davon aus, daf§ die rdumli-
che Dosisverteilung D(r;) auch in der Dosisachse diskretisiert ist und nur die Werte
D2 =k-AD,k=0,..., Np annimmt. Die differentielle Form des DVH, 7, wird dann
definiert iiber

= 3o u(D(xy) — DP), (.)

wobei ¢4 dem Kroneckersymbol dhnelt: d4(z) := 1 fiir x = 0 und d4(x) := 0 sonst. 7
ist damit also die Anzahl der Voxel in der jeweiligen Struktur, in denen die Dosis D2
appliziert wird.
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Eine breitere Verwendung findet die integrale Form des DVH, DVH,, definiert als
die Anzahl der Voxel in einer Struktur, in denen die Dosis D2 oder eine hihere Dosis
appliziert wird:

DVH, := gfh@uxg)—zxﬂ, (3.2)

Np
k'=k

wobei H; eine Sprungfunktion ist: Hy(x) := 1 fiir > 0 und Hy(x) := 0 sonst. Wird
der Begriff ,,Dosis-Volumen-Histogramm* ohne ndhere Spezifikation verwendet, so ist
i. allg. das integrale DVH gemeint. Sowohl das differentielle als auch das integrale
DVH werden in Diagrammen (s. Seite (3) hdufig als Funktion der Dosis dargestellt:
n(D) = np/ap und DVH(D) = DVHp ap. Fiir nicht-ganzzahlige Werte von D/AD
wird geeignet interpoliert.

Nun ist die Dosisverteilung im Zielvolumen dahingehend zu optimieren, dafl (D)
moglichst 6-férmig um die gewiinschte Solldosis D verteilt ist, was gleichbedeutend
mit einem stufenférmigen integralen DVH ist. Es liegt nahe, als quantitatives Optimie-
rungskriterium die Varianz der Dosisverteilung bzgl. D® zu verwenden, die direkt mit
Hilfe von 7, ausgedriickt werden kann:

2 1 & A S\2
o :N—Z77k(Dk - D7) (3.4)
V k=0

nr/Ny ist hier die Wahrscheinlichkeit fiir das Antreffen des Dosiswertes D2 im Zielvo-
lumen.

Es sei angemerkt, da§ o auch ohne DVH iiber die dreidimensionale Dosisverteilung
D(r;) im Zielvolumen definiert werden kann:

&:—3(mm—mﬁ (3.5)

Der Vorteil des DVH ist darin zu sehen, daf es einen wesentlichen Anteil des Informa-
tionsgehalts der dreidimensionalen Dosisverteilung (wie z. B. deren Momente) auf eine
Dimension reduziert.

Bei der Minimierung der Varianz im Zielvolumen ist zu beriicksichtigen, dafl im
Normalgewebe und insbesondere in den Ristkoorganen bestimmte Toleranzdosiswerte
DT nicht iiberschritten werden sollten, wobei die DT natiirlich in den verschiedenen
Organen unterschiedlich sein kénnen. Mit Hilfe des DVH 148t sich das wie folgt aus-
driicken:

DVH(D) =0 fiir D> D" in allen Risikoorganen. (3.6)

Es handelt sich dabei jedoch um ein unnétig hartes Kriterium, das keinerlei Abstufung
zulafit. Auch fiithrt die exakte Erfiilllung dieser Forderung in vielen Féllen, in denen
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Risikoorgane in unmittelbarer Néhe des Zielvolumens liegen, notwendigerweise zu in-
tolerablen Unterdosierungen im Zielvolumen (d. h. zu groBen Werten von ¢2). Ein
modifiziertes ,,weicheres“ Kriterium wird weiter unten beschrieben, nachdem auf die
biologischen Aspekte der Optimierung eingegangen worden ist.

3.1.1.2 Biologische Kriterien

Biologische Optimierungskriterien beziehen sich direkt auf das Eintreten bestimmter
erwiinschter oder unerwiinschter Wirkungen der Bestrahlung. Um die Verbindung zur
physikalischen Dosis herzustellen, werden daher zusétzlich Dosis-Wirkungsbeziehungen
bendtigt, die die Wahrscheinlichkeit fiir das Eintreten der Wirkungen in Abhéngigkeit
von der Dosis bzw. der Dosisverteilung beschreiben. Die in der Strahlentherapie rele-
vanten makroskopischen Wirkungen sind die Komplikationen im Normalgewebe, d. h.
das Eintreten genau definierter Nebenwirkungen sowie die Tumorkontrolle, d. h. das
Abtoten aller Tumorzellen. Die zugehorigen Wahrscheinlichkeiten werden als NTCP
(“normal tissue complication probability”) und TCP (“tumor control probability”) be-
zeichnet. Es sei angemerkt, dafl die Tumorkontrolle nicht mit der Heilung des Patienten
gleichgesetzt werden darf, da bereits eine Metastasierung eingesetzt haben kann, die
nicht direkt durch eine lokale Bestrahlung beeinflufit wird (s. aber [98] [57]).

Die NTCP kann direkt als biologisches Optimierungskriterium (d. h. als zu minimie-
rende Zielfunktion) verwendet werden, wenn als Nebenbedingung berticksichtigt wird,
daf} die TCP einen vorgegebenen Wert nicht unterschreiten darf. Auch der umgekehrte
Ansatz ist denkbar: Maximierung der TCP bei vorgegebenem Toleranzwert fiir die NT-
CP. Ein verschiedentlich verwendetes biologisches Optimierungskriterium ist auch die
Wahrscheinlichkeit der Tumorkontrolle ohne Nebenwirkungen [49], die bei statistisch
unabhéngigen Wirkungen in Tumor und Normalgewebe durch P, = TCP- (1 —NTCP)
gegeben ist. Fiir grofe TCP und kleine NTCP kann P, durch TCP — NTCP genéhert
werden. Die zu minimierende Zielfunktion F' ist dementsprechend

F=1-P, =NTCP + (1 - TCP). (3.7)

Nun gibt es sowohl Komplikationen, die schwerer wiegen als eine Verfehlung der Tu-
morkontrolle, als auch solche, die weniger kritisch sind. In Gleichung B.7] sollten NTCP
und TCP daher mit Wichtungsfaktoren versehen werden (vgl. [80]).

Klinisch wird das Einhalten einer moglichst kleinen NTCP in den meisten Féllen
als wichtiger erachtet als das Erreichen einer hohen TCP.

Komplikationswahrscheinlichkeiten im Normalgewebe. Charakteristisch fiir
klinisch beobachtete Dosis-Wirkungsbeziehungen makroskopischer Effekte ist der so-
wohl beim Normalgewebe als auch beim Tumor S-férmige Kurvenverlauf (s. Abbildung
B.1] auf Seite 49]). Diese Kurvenform kann in guter Ndherung mit analytischen Funk-
tionen angepafit werden. Zwei insbesondere zur Beschreibung der NTCP haufig ver-
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wendete Funktionen, die anhand des verfiigharen Datenmaterials nicht unterscheidbar
sind [86], sind

e die logistische Funktion (,,Logit“-Modell)

NTCP(D,v) = (3.8)

D50 (v 4y
14 (22)
e und das Wahrscheinlichkeitsintegral (,,Probit“-Modell) [62]

NTCP(t) = \/%_W / e_édx, t =t(D,v) = V2my <Df))(v) - 1) : (3.9)

Dabei ist v der Anteil des bestrahlten Volumens V am Referenzvolumen Vig: v =
V/Viet. Das Referenzvolumen ist i. allg. das Volumen des gesamten Organs. Der Verlauf
beider Dosis-Wirkungskurven wird durch zwei Parameter festgelegt:

D5 ist die Dosis, bei der die Komplikationswahrscheinlichkeit 50% betragt, und

v ist die normierte Steigung der Dosis-Wirkungskurve: v = D5081\19LDCP(D = D).
Anders ausgedriickt: ~y ist die absolute Erhthung der Komplikationswahrschein-

lichkeit (in Prozent) bei einer relativen Erhohung des Dosiswertes um ein Prozent
an der Stelle D = Ds.

Fiir ein bestrahltes Teilvolumen v eines bestimmten Organs reichen damit im Prinzip
bereits zwei Datenpunkte aus, um den gesamten Verlauf der NTCP(D)-Kurve vorher-
zusagen. Emami et al. [33] haben auf der Basis einer Retrospektivanalyse klinischer
Daten solche Datenpunkte in Form von Toleranzdosen Dso(v) und Ds(v) fiir eine Viel-
zahl von Normalgeweben und v = 1/3, v = 2/3 und v = 1 ermittelt. Diese Daten
geben die Dosen an, die mit einer Wahrscheinlichkeit von 50% bzw. 5% innerhalb von
5 Jahren zu den schwerwiegendsten Komplikationen in dem betreffenden Organ fiihren.
Dabei wird davon ausgegangen, dafl (i) das jeweilige Teilvolumen v homogen bestrahlt
wird, daf8 (ii) das Restvolumen 1 — v vollstdndig verschont bleibt und daf (iii) die
Bestrahlung mit hochenergetischen Photonen durchgefiihrt wird.

Der Einflufl der Strahlungsart und -Energie kann ndherungsweise durch den Faktor
der relativen biologischen Wirksamkeit (RBW) [52] beschrieben werden und wird an
dieser Stelle nicht weiter beriicksichtigt, da er nur bei Bestrahlung mit schweren Ionen
von besonderer Bedeutung ist [39]. Von breitem praktischen Interesse ist dagegen die
Modellierung der Wirkung in Abhéngigkeit vom bestrahlten Teilvolumen und im Falle
einer nicht-homogenen raumlichen Dosisverteilung.
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Volumeneffekte. Phinomenologische Modelle wurden dazu von Lyman [62] und
von Kutcher und Burman [55] entwickelt. Es wurde empirisch herausgefunden, dafl die
Abhéngigkeit der Toleranzdosis Dsq vom bestrahlten Teilvolumen v durch ein Potenz-
gesetz beschrieben werden kann:

Diso(1)

/UTL

D50(U) =

Der Steigungsparameter v ist dagegen im allgemeinen nur wenig von v abhéngig. Diese
Abhéngigkeit wird vernachléssigt. Die Werte von n lassen sich durch Anpassung an
empirische Daten ermitteln und liegen zwischen 0 und 1. Die hochste klinisch ermittelte
Volumenabhéngigkeit hat die Lunge mit n = 0,87. Bei den meisten anderen Organen

(3.10)

liegen die Werte unter 0,3.

Geht man nun mit diesem Ansatz in die analytischen Dosis-Wirkungsmodelle (Glei-
chungen B.§ und [3.9) ein, so erkennt man, daf sich die NTCP fiir die Bestrahlung eines
Teilvolumens v aus der NTCP fiir die Bestrahlung des gesamten Volumens Vo durch
Skalierung der Dosis wie folgt ermitteln 148t:

NTCP(D,v) = NTCP(v"D, 1). (3.11)

Die ausschlieBlliche Bestrahlung eines Bruchteils v des Volumens eines Organs bewirkt
also stets die gleiche Komplikationsrate wie die Bestrahlung des gesamten Organs mit
der um den Faktor v™ kleineren Dosis. Dieser ,, Volumeneffekt ist umso grofler, je grofler
der Wert von n ist.

Zur Modellierung der NTCP fiir beliebige Dosiswerte D und beliebige homogen
bestrahlte Teilvolumina v sind nun fiir jedes Organ die drei Parameter Dsq(1), v und
n zu bestimmen. Burman et al. [25] haben diese Bestimmung fiir eine Vielzahl von
Risikoorganen, basierend auf den Toleranzdaten aus [33], durchgefiihr .

Inhomogene Bestrahlung. Um schliefllich den allgemeinen Fall der inhomogenen
Bestrahlung eines beliebigen Volumens zu behandeln, gibt es verschiedene Ansitze.
Das am weitesten verbreitete Verfahren besteht in der Reduktion von DVHs. Darunter
versteht man die Transformation des DVH fiir das betrachtete Organ in ein einstufiges
integrales DVH bzw. ein J-férmiges differentielles DVH, das wiederum eine homoge-
ne Bestrahlung eines Volumens veg mit einer Dosis Deg reprasentiert (vgl. [67]). Mit
diesen Parametern kann dann unter Verwendung der Gleichungen B.IT] und B.8 oder
die Komplikationswahrscheinlichkeit ermittelt werden. Ein Problem bei diesem An-
satz besteht darin, dal die Reduktion bzw. Transformation des DVH einer gewissen
Willkiir unterworfen ist. So gibt es verschiedene DVH-Reduktions-Algorithmen, die
verschiedene Werte fiir die NTCP liefern [63], 56].

Ein grundlegenderer Ansatz basiert auf einer Modellierung der Organstruktur. Dazu
geht man von der Strahlenwirkung in einem einzelnen Voxel aus. Es sei P; die Wahr-
scheinlichkeit fiir die ,,Schédigung eines Voxels“ an der Stelle r; bei Bestrahlung mit

In der genannten Arbeit wird statt v der Parameter m = 1/(1/277y) verwendet.
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der Dosis D(r;). In bestimmten Féllen kann das rein geometrisch definierte Voxel einer
funktionellen Untereinheit (“functional subunit”, FSU [71]) eines Organs entsprechen
(z. B. den Nephronen der Niere), und die Schidigung des Voxels kann dann biolo-
gisch interpretiert werden. Fiir die folgenden Ableitungen ist eine solche Interpretation
jedoch nicht zwingend erforderlich.

Es wird angenommen, dafl die Schédigungen der einzelnen Voxel statistisch von-
einander unabhéngig sind. Zusétzlich werden nun Annahmen dariiber getroffen, wie
Schiadigungen der Voxel zur Komplikation des gesamten Organs beitragen. Eine Mog-
lichkeit besteht darin, das Zusammenwirken der Voxel fiir die Funktion des Organs als
Glieder einer Kette zu modellieren (,,serielles Organ). Organe, bei denen die serielle
Struktur ndherungsweise ausgepragt ist, sind z. B. das Riickenmark oder der Oesopha-
gus (Speiserohre). Die Komplikation tritt bei seriellen Organen im strengen Sinn bereits
dann ein, wenn nur ein Voxel geschidigt wird. Mit Hilfe der elementaren Wahrschein-
lichkeitsrechnung ergibt sich dann die NTCP aus den Schadigungswahrscheinlichkeiten
P; durch

Ny
NTCP =1-[[(1 - P), (3.12)
j=1
wobei Ny wieder die Anzahl der Voxel in dem betreffenden Organ ist. Diese Glei-
chung erlaubt eine Bestimmung der NTCP fiir beliebige inhomogene Dosisverteilun-
gen. Die dazu noch benétigte Abhéngigkeit der einzelnen P; von der Dosis a8t sich aus
den beschriebenen NTCP-Modellen (Gleichungen B.8 oder B.9)) wie folgt ableiten: Im
Fall einer homogenen Bestrahlung des gesamten Organs mit der Dosis D erhélt man
NTCP(D,1) =1— (1 — P;(D))"v. Damit ergibt sich

(D) =1~ (1-NTCP(D, 1))

(3.13)
Interessant ist, dafl Gleichung fiir kleine Werte der NTCP unter Vernachléssi-
gung von Termen hoéherer Ordnung durch

Ny
NTCP ~ > P (3.14)
j=1

approximiert werden kann. Das bedeutet insbesondere, dal bei homogener Bestrah-
lung eine lineare Abhéngigkeit der Komplikationswahrscheinlichkeit von der Anzahl
der bestrahlten Voxel und folglich vom bestrahlten Volumen besteht.

Den Gegensatz zur seriellen Organstruktur bildet das parallele Modell. Dabei wird
davon ausgegangen, dafl die Schidigung eines einzelnen Voxels keinen Einflufl auf
die Funktion des Organs hat. Die Komplikation tritt erst dann ein, wenn alle Voxel
geschidigt sind. Die NTCP ergibt sich in diesem Grenzfall zu

Ny
NTCP = H Pj (3.15)

Jj=1
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Normalgewebe oder Organe, auf die die Definition der Parallelitdt in strengem Sinn
zutrifft, gibt es nicht. Eine gewisse parallele Auspragung besitzen aber z. B. die Lunge
und die Niere. Dies sind genau die Organe mit einem hohen Volumeneffekt, d. h. mit
einem hohen Wert von n. Die meisten Organe sind eher seriell als parallel ausgeprigt.
Modelle fiir Organstrukturen zwischen den Extremen , seriell und , parallel“ wurden
von Killman et al. entwickelt [49].

Falls mehrere (Ng) Risikoorgane zu beriicksichtigen sind, so ist ihr Zusammenwir-
ken als seriell zu betrachten@, und die gesamte NTCP ergibt sich aus den NTCP® der

Einzelorgane durch:
Ng

NTCP =1 — [](1 = NTCP®). (3.16)
=1
Jede der NTCP® kann dabei mit einem individuellen Wichtungsfaktor versehen wer-
den, um die klinische Relevanz der Komplikationen in den verschiedenen Organen ein-
zubeziehen [86].

Tumorkontrollwahrscheinlichkeiten. Die TCP zeigt wie die NTCP einen S-férmi-
gen Verlauf (s. AbbildungB.Ilauf Seited9) und kann ebenfalls mit einer der analytischen
Funktionen (Gleichung B.8 oder [3.9) beschrieben werden. Es bietet sich hier jedoch eine
grundlegendere statistische Modellierung an. Wir gehen von der Uberlebenswahrschein-
lichkeit S einer einzelnen Tumorzelle in Abhéngigkeit von der Dosis D aus. Nach dem
linear-quadratischen Modell [52] ist diese gegeben durch

S(D) = e~ (@P+8D%) (3.17)

Sowohl der lineare als auch der quadratische Term lassen sich biologisch interpretieren.
Im praktisch relevanten Fall der fraktionierten Bestrahlung ist der quadratische Term
héufig vernachléssigbar [23].

Es wird nun angenommen, dafl zur Erreichung der Tumorkontrolle jede einzelne der
urspriinglich Ny unbegrenzt teilungsfihigen Tumorzellen (,Stammzellen*) abgetotet
werden mufl. Die Anzahl der {iberlebenden Stammzellen nach einer homogenen Be-
strahlung ist im Fall einer groBen Zellenanzahl Ny und kleiner Uberlebenswahrschein-
lichkeiten der einzelnen Zellen S(D) poissonverteilt [67]. Die Wahrscheinlichkeit, daf
keine Stammzelle {iberlebt, ist damit

TCP(D, 1) = e N05P) g~ Noexp(=ab), (3.18)

Das Referenzvolumen ist jetzt das gesamte Zielvolumen. Der Wert von « kann ex-

perimentell bestimmt werden. Er liegt in der Gréfenordnung o ~ 0,3 Gy~ !. Zur

3

Bestimmung von N, wird eine Dichte der Stammzellen von ungefihr 107 cm™ an-

genommen [113], so daB sich fiir einen Tumor mit einem Volumen von 100 cm?® der

2Gepaart vorkommende Organe bediirfen jedoch einer besonderen Betrachtung [56].
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Wert Ny = 10° ergibt. Die daraus resultierenden theoretischen TCP(D, 1)-Kurven ha-
ben einen sehr viel steileren Verlauf als klinisch beobachtet wird. Diese Tatsache 148t
sich dadurch erklidren, daf§ die klinischen Daten iiber ein Patientenkollektiv mit unter-
schiedlichen a-Werten gemittelt wurden. Wird eine Gaufiverteilung von « in Gleichung
beriicksichtigt, so kann eine gute Ubereinstimmung erzielt werden [70, 1T3].

Ein alternatives Verfahren zur Anpassung an klinische Daten besteht darin, Glei-
chung [3.18 unter Verwendung der bereits bekannten Parameter Dsy und v in der Form

2y D

TCP(D, 1) = e ) (3.19)

zZu schreibenH. D5 ist hier die Dosis, bei der die Tumorkontrollwahrscheinlichkeit 50%
betrdagt. Auch mit diesem Ausdruck lassen sich klinische TCP-Daten gut anpassen (vgl.

[23]). Die Beziehungen zwischen den Parameterpaaren Ny, a und Djg, 7y lassen sich wie
folgt herstellen@:

2y
Nog=1n2 — 3.20
o =2 ew(g5) (320
und
2y
= . 21
“ 11’12D50 (3 )

Die Beriicksichtigung inhomogener Bestrahlungen des Tumors kann entsprechend
den Uberlegungen des vorangegangenen Abschnitts erfolgen. Tumoren besitzen eine
parallele Struktur, denn es reicht bereits das Uberleben der teilungsfihigen Tumorzellen
in einem einzigen Voxel fiir die ,,Funktion“ des Tumors aus. Bezeichnen wir jetzt mit
P; die Wahrscheinlichkeit fiir die Abtotung aller Stammzellen innerhalb eines Voxels
an der Stelle r; bei Bestrahlung mit der Dosis D(r;), und gehen wir von statistisch
unabhéngigen Effekten in den einzelnen Voxeln aus, so folgt entsprechend Gleichung

2. 1o

Ny
TCP =[] F;, (3.22)

j=1
wobei Ny die Anzahl der Voxel im Zielvolumen ist. Nimmt man ndherungsweise eine
gleichméflige Verteilung der Stammzellen im gesamten Zielvolumen an, so kann die
Abhéngigkeit P;(D) aus der TCP(D, 1) fiir das ganze Zielvolumen berechnet werden:

P;(D) = TCP(D,1)'/"v. (3.23)

Es wurden auch Modelle zur Beriicksichtigung nicht gleichméfig verteilter Stammzellen
entwickelt [114].

3Dieser Ausdruck entspricht der Form nach einem u. allg. in [49] verwendeten TCP-Modell. Der
einzige Unterschied besteht darin, dafi der Faktor 2/1n2 dort durch e ersetzt ist.

4Fiir klinisch ermittelte Steigungsparameter + folgt daraus jedoch eine Stammzellenzahl in der
GroBlenordnung von Ny ~ 103, die um viele GréBenordnungen unter dem angenommenen Wert liegt.
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Fiir grofe Tumorkontrollwahrscheinlichkeiten kann Gleichung [3.22] unter Vernach-
lassigung von Termen hoherer Ordnung in 1 — P; durch

Ny
TCP~1-> (1-F;) (3.24)
j=1
approximiert werden. Bei homogener Bestrahlung des Zielvolumens folgt daraus, dafl
die Wahrscheinlichkeit, keine Tumorkontrolle zu erzielen (1 — TCP), proportional zum
Volumen des Tumors ist.

3.1.2 Die Zielfunktion

Bei den meisten heute bekannten Optimierungsanséitzen in der Strahlentherapie wird
direkt die physikalische Dosisverteilung optimiert. Als Zielfunktionen werden Modifi-
kationen des o2 aus Gleichung [3.4] oder verwendet [111], 16, [32, 42]. In jlingster
Zeit besteht ein wachsendes Interesse an Optimierungsverfahren auf der Grundlage
biologischer Kriterien mit Varianten der in Abschnitt genannten Zielfunktionen
[49, [79, [109].

Beide Ansiitze haben sowohl Vor- als auch Nachteile. Der wesentliche Vorteil der bio-
logischen Kriterien besteht darin, daf sie einen direkten Bezug zum eigentlichen Ziel
der Strahlentherapie, der Tumorvernichtung unter weitestgehender Vermeidung von
Nebenwirkungen, darstellen. Probleme bereiten jedoch die erheblichen Unsicherheiten
in den Dosis-Wirkungsbeziehungen. Diese Unsicherheiten beruhen auf der Tatsache,
dafl bisher nur relativ wenige klinische Daten verfiighbar sind, die zudem mit erhebli-
chen Fehlern behaftet sein kénnen. Haufig werden die sigmoiden Dosis-Wirkungskurven
an nur zwei Datenpunkte angepaflt. Zusétzliche Fehler entstehen bei der Modellierung
der Volumenabhéngigkeit und der Dosisinhomogenitét, die bei Konformationsbestrah-
lungen im Bereich der Risikoorgane besonders deutlich ausgepréigt sein kann. Eine
konsequente Fehleranalyse ist bisher nicht durchgefithrt worden, es existieren nur gro-
be Abschétzungen [25]. Beispielsweise wurde der Fehler der Volumenabhéngigkeit n zu
An = 0,08 abgeschéitzt, so dafl insbesondere bei kleinen n mit sehr groflen relativen
Fehlern gerechnet werden muf3.

Ein weiteres Problem bei dem biologischen Ansatz besteht darin, dafl die fiir das
Eintreten von Komplikationen und fiir die Erzielung der Tumorkontrolle entscheiden-
den Wechselwirkungsmechanismen bisher noch nicht im einzelnen verstanden sind. Bei
den bekannten statistischen Ansétzen zur Beschreibung der Komplikationsrate kénnen
individuelle Unterschiede zwischen den Patienten, beispielsweise aufgrund von Vor-
belastungen, nicht ohne weiteres beriicksichtigt werden. Dariiber hinaus werden nur
schwerwiegende Nebenwirkungen beriicksichtigt; weniger bedrohliche Nebenwirkungen
und Spatfolgen, die dennoch einen erheblichen Einflu auf die Lebensqualitit haben
konnen, werden zumeist vernachléssigt. Das etwas grundlegendere Poisson-Modell fiir
die Tumorkontrolle benétigt als Eingangsparameter die Anzahl der Stammzellen im
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Tumor oder zumindest deren Anteil an der Gesamtzahl der Tumorzellen. Die Litera-
turangaben dazu erstrecken sich iiber einen Grofienbereich von 1079 bis 1072 [23] -
hier besteht eine besonders grofie Unsicherheit. Eine individuelle Bestimmung dieses
Parameters ist bisher noch nicht moglich.

Es wird derzeit intensiv an der Weiterentwicklung der biologischen Modelle gear-
beitet, und es wird nach und nach moglich sein, verlafilichere und evtl. sogar indivi-
dualisierte Aussagen zu treffen. Solange dies nicht der Fall ist, sollte nach Meinung
des Autors der physikalischen Optimierung der Vorzug gegeben werden. Es wird aber
gezeigt werden, dafl unter bestimmten Voraussetzungen eine enge Verbindung zwischen
biologischer und physikalischer Optimierung besteht.

Die in der vorliegenden Arbeit verwendete Zielfunktion lautet

My, 2 2
S[HS T T
F= Zl(wj (D5 = pi]” + W], - DITY). (3.25)
]:
Die Ortsabhéngigkeit wurde dabei zur Abkiirzung als Index dargestellt. So steht z. B.
D; fiir D(r;). D} und D] sind die Solldosis und die Toleranzdosis fiir das j-te Voxel.
Diese Toleranzdosis darf nicht mit der Dosis Dsg, bei der die Nebenwirkungswahr-
scheinlichkeit 50% betragt, verwechselt werden. Vielmehr sollten die D]-T so gewahlt

werden, dafl bei deren Unterschreitung keine Nebenwirkungen zu erwarten sind.

[-]+ ist ein , Positivitatsoperator®, der definiert ist durch

T fir >0

[z]; = xH(z) = { 0 (3.26)

sonst.

SchlieBlich sind Wf und W]T nicht-negative Wichtungsfaktoren, die die klinische Rele-
vanz des Einhaltens der Soll- und Toleranzdosiswerte angeben. Es handelt sich dabei
um relative Wichtungsfaktoren, die nur bis auf eine multiplikative Konstante definiert
sind. So kann VVjS ohne Einschrinkung im Zielvolumen gleich 1 gesetzt werden, womit
alle anderen Wichtungsfaktoren als relative Wichtigkeit im Vergleich zum Einhalten
der Solldosis interpretiert werden kénnen.

Es sei angemerkt, daB sowohl D und D] als auch W und W) im Prinzip fiir
jedes Voxel individuell gesetzt werden kénnen. In der Praxis werden die Werte jedoch
organweise festgelegt. Damit kann F auch als Summe iiber Zielfunktionen F® in den

einzelnen Risikoorganen (I = 1,..., Ng), einschlieBlich des Zielvolumens (I = 0) ge-
schrieben werden:
Ngr
F=YF" (3.27)
1=0
mit
Ny 2 2
0 _ SO [HsSw _ p® T [pd) _ pTO)
FO = ;(w (D50~ D) + wTO[D — pTO] ), (3.28)

wobei D](-l) fiir die Dosis im j-ten Voxel des [-ten Organs steht.
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Die quadratischen Terme in F bzw. F) sind immer dann ungleich Null, wenn die
Dosis kleiner als die Solldosis oder grofier als die Toleranzdosis ist. F' ist nur dann
gleich Null, wenn an keinem Voxel die zur Tumorvernichtung erforderliche Solldosis
unterschritten und nirgendwo die Toleranzdosis iiberschritten wird.

Mit Hilfe von F' kann die in Gleichung [3.4] oder definierte Dosisvarianz im Ziel-
volumen (I = 0) ausgedriickt werden. Dazu muf D5 = DT = DS und W5© =
wTo =1 /N‘(/0 ) gesetzt werden. Auch ist es moglich, die Nebenbedingung aus Gleichung
zu beriicksichtigen. Dazu ist ein sehr hoher Wert der Wichtungsfaktoren W7 fiir
die Risikoorgane zu verwenden. Bei der Minimierung von F' werden dann oberhalb der
Toleranzschwelle liegende Dosiswerte immer vermieden. Eine weniger scharfe Beriick-
sichtigung der Nebenbedingungen kann durch kleinere Werte der Wichtungsfaktoren
erreicht werden. Da alle Wichtungsfaktoren sowie die Toleranzdosen frei vorgebbar sind,
besitzt der Strahlentherapeut damit sehr flexible und zugleich iibersichtliche Moglich-
keiten zur Anpassung der Dosisverteilung an die individuellen Erfordernisse des Pati-
enten [34].

Nun kann F interessanterweise auch als Approximation einer biologischen Zielfunk-
tion angesehen werden. Genauer gesagt sind die F) Approximationen der TCP bzw.
NTCP. Um das zu sehen, betrachten wir zunéchst wieder den Fall einer homogenen Be-
strahlung. Dementsprechend wird angenommen, dafl sowohl das Zielvolumen als auch
die Risikoorgane durch jeweils nur ein Voxel reprasentiert sind. In Abbildung [B.1] sind
TCP- und NTCP-Kurven sowie die daran angepafiten F()-Kurven bei ausschlieBlicher
Beriicksichtigung des Zielvolumens oder eines Risikoorgans graphisch dargestellt. In
den relevanten Bereichen, d. h. fiir TCP zwischen 0,5 und 1 und NTCP zwischen 0 und
0,5, zeigt sich eine recht gute Ubereinstimmung. Im Vergleich zur Unsicherheit in den
Dosis-Wirkungsbeziehungen [25] sind die Abweichungen vernachléssigbar. Auffillig ist
die Diskrepanz zwischen TCP und (1 — F) fiir D > D37 im Zielvolumen. Wird nur
nach dem TCP-Modell optimiert, so spielt die Hohe der Dosis im Zielvolumen ab einer
bestimmten Schwelle praktisch keine Rolle mehr, d. h. beliebig inhomogene Dosis-
verteilungen sind erlaubt, sofern iiberall die Schwelle iiberschritten wird. Klinisch ist
dies jedoch nicht akzeptabel, denn bei zu hohen Tumordosen kénnen wiederum un-
erwiinschte Nebenwirkungen wie z. B. Tumornekrosen auftreten. In der physikalischen
Zielfunktion wird das dadurch beriicksichtigt, dafl im Zielvolumen die Toleranzdosis
gleich der Solldosis gesetzt wird.

Bei inhomogener Bestrahlung entspricht die Summierung iiber die Voxel in F' genau
dem Summenansatz aus Gleichung und .14l Daraus folgt das wichtige Ergebnis,
daf sich im praktisch interessanten Fall groffer TCP-Werte und kleiner NTCP-Werte
und fiir serielle Risikoorgane eine biologische Optimierung nicht wesentlich von der
quadratischen Optimierung mit F als Zielfunktion unterscheidet. Damit 148t sich er-
klaren, weshalb die beiden Ansédtze unter diesen Voraussetzungen dhnliche Resultate
ergeben [109].

Grundlegende Unterschiede bestehen jedoch zwischen dem Summenansatz in F' und



3.1. OPTIMIERTE KONFORMATIONS-STRAHLENTHERAPIE

(a) Zielvolumen

—
OO0 OO

TOT (1 = Physik. Zielfunktion) ]

| ©TCP (Poisson) i

o8 4 ]

o I = ]

2 0.6 : E

& E ]

L ooar o ]

- i o ]

0.2k = |

i ) \

i o ]

00p 0900009 | A N

0 20 40 60 380 100
Dosis [Gy]
(b) Risikoorgane

L0 Linien: %%%%%%%%yézg%%%

i Physik. Zielfunktion ,© 1

0.8~ Symbole: / —

- NTCP (Probit) © 1

i / ]

i / ]

a 0.6 _

= o P ]

= i g / ]

L 0.4 9 1 Oesophagus _

i a b ]

|- 8 / .

0.2 B 8 /é N

L o & ]

0 20 40 60 80 100
Dosis [Gy]

Physikalische Optimierung Biol. Optim.
D® [Gy] W¥[Gy™®] | DT [Gy] W7 [Gy™?] | Dso [Gy] v
Zielvolumen 68 8,7-107* 68 8,7-1071 45 2,6
Leber 0 0 25 2,2-1073 40 2,7
Oesophagus 0 0 50 1,5-1073 68 3,6

49

Abbildung 3.1: Vergleich zwischen der quadratischen Zielfunktion F'¢) (Gleichung [3:28]) und
dem TCP-Modell (Gleichung [3.19]) sowie dem NTCP-Modell (Gleichung [3.9) fiir ein typisches
Zielvolumen (a) und zwei exemplarische Risikoorgane (b). Es wird jeweils von einer homoge-
nen Bestrahlung ausgegangen. Die verwendeten Parameter sind in der vorstehenden Tabelle
zusammengestellt. Die TCP-Parameter wurden aus [49] entnommen. Die NTCP-Parameter

stammen aus [25].
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dem Produktansatz fiir parallele Risikoorgane (Gleichung [3.15]). Hier konnen physikali-
sche und biologische Optimierung sehr verschiedene Ergebnisse liefern [109]. Nun mufl
der Sinn der konformierenden Strahlentherapie bei parallelen Organen prinzipiell in
Frage gestellt werden. So ist es hier oft besser, mit einer sehr einfachen Technik, z.
B. mit nur einem Strahlungsfeld, nicht-konformierend zu bestrahlen, wenn dadurch
bestimmte Teilbereiche des Risikoorgans vollkommen aus dem Strahlungsfeld heraus-
gehalten werden konnen. Damit reduziert sich das Problem darauf, eine giinstige Ein-
strahlrichtung zu finden. Da diese Problematik nur bei der Lunge eine wesentliche
Rolle spielt und da die vorliegende Arbeit die Erzeugung konformierender Dosisvertei-
lungen zum Inhalt hat, soll hier auf eine weitergehende Erorterung verzichtet werden.
Es sei aber angemerkt, dafi Modifikationen der Zielfunktion F' zur Beriicksichtigung
von Abweichungen von der seriellen Struktur denkbar sin.

3.1.3 Zu optimierende Parameter

Nun stellt sich die Frage, von welchen einstellbaren Parametern die Zielfunktion abhéngt,
d. h. die Frage nach den Argumenten von F. Es wird davon ausgegangen, daf} die Be-
strahlung iiber Np Strahlungsfelder erfolgt. Der Wert Np = oo wird dabei zunéchst
theoretisch zugelassen. Die rdumliche Orientierung eines jeden Strahlungsfeldes ist fest-
gelegt durch die Winkel (¢, ). Dabei bezeichnet § den Winkel zwischen dem Zentral-
strahl (z’-Achse) und der patientenbezogenen z-Achse (s. Abbildung 2.8 auf Seite 25]),
und ¢ ist der zugehorige Azimutwinkel, d. h. der Winkel, den die Projektion des Zen-
tralstrahls auf die x-y-Ebene mit der z-Achse bildet. Die Variation von ¢ zusétzlich
zu der von 6 bedeutet eine Erhohung der Anzahl der Freiheitsgrade gegeniiber der
theoretischen Betrachtung in Kapitel 2l Die Zentralstrahlen der verschiedenen Strah-
lungsfelder miissen nicht mehr in einer Ebene liegen; man spricht in diesem Fall von
einer ,,non-koplanaren“ Bestrahlung.

Jedes Strahlungsfeld wird als Biindel feiner ,,Nadelstrahlen®“ aufgefafit, die ihren
gemeinsamen Ursprung in der Strahlenquelle haben. Jeder Nadelstrahl wiederum ist
eindeutig bestimmt durch die Position der Strahlenquelle und den Durchstopunkt
(«',y') durch die ,Isozentrumsebene®. Diese ist definiert als Ebene durch das raumfe-
ste Isozentrum (r = 0), senkrecht zum Zentralstrahl (z’-Achse) des Strahlungsfeldes
(vgl. Abbildung 2.8 die dort nicht eingezeichnete 3/-Achse verlduft senkrecht zur z’-
2'-Ebene). Die DurchstoBpunkte werden als dquidistant angenommen. Thr Abstand

SEine Moglichkeit besteht darin, den in [49] eingefiihrten Begriff der ,relative seriality“ s zu ver-
wenden. Die Werte von s liegen zwischen Null (parallele Struktur) und Eins (serielle Struktur). Damit
kann F() entsprechend [49] wie folgt modifiziert werden:

N‘(/l) 1/s

) _ pra O] T(l

FO — T Z{Da‘ _D <>}

=1 +
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(Azx'; Ay’) sollte so klein gewdhlt werden (GroBenordnung Millimeter), dafl Diskre-
tisierungseinfliisse vernachlissigt werden konnen. In der Praxis ist (Axz’, Ay’) jedoch
hiufig durch die technisch bedingten Auflosungsgrenzen der Strahlformungselemente
vorgegeben.

Die Nadelstrahlen seien mit ¢ durchnumeriert. Die Anzahl aller Nadelstrahlen in
allen Strahlungsfelder sei Ny. Ferner sei ®; die Fluenz und E; die Energie des i-ten
Nadelstrahls. So ist beispielsweise ®; die Fluenz des ersten Nadelstrahls im ersten
Strahlungsfeld, und ®y,, ist die Fluenz des letzten Nadelstrahls im Np-ten Strahlungs-
feld.

Die einstellbaren Parameter sind damit im allgemeinsten denkbaren Fall

e die Anzahl der Strahlungsfelder (Np),
e die Einstrahlrichtungen fiir jedes Strahlungsfeld (¢, 0),
e die Strahlungsenergie fiir jeden Nadelstrahl (E;) und

e die Fluenz fiir jeden Nadelstrahl (®;).

Eine Erhchung der Anzahl der Strahlungsfelder hat bei volliger Freiheit in der Wahl
der anderen Parameter stets eine Verbesserung der resultierenden Dosisverteilung zur
Folge. Damit liegt das Optimum bei N = oo, was weder technisch noch algorithmisch
realisierbar ist. Der mogliche Zugewinn ist ab einem bestimmten Wert von Ng jedoch
so gering, dafl der hohe technische Aufwand bei der Verwendung sehr vieler Strahlungs-
felder nicht gerechtfertigt ist. In der Tat konnen in den allermeisten Féllen bereits mit
Np =~ 10 zufriedenstellende Dosisverteilungen erzielt werden [16]. Der Parameter Np
braucht daher nicht direkt als Argument von F' bei dem Optimierungsverfahren beriick-
sichtigt zu werden. Ein praktikables Verfahren zur Bestimmung eines giinstigen Wertes
von Np besteht darin, die Optimierung der anderen Parameter fiir verschiedene Npg
durchzufiihren und den besten Kompromif§ zwischen der r%ualitéit der Dosisverteilung
und dem technischen Aufwand der Realisierung zu wéhlen.

Bei den restlichen drei Optimierungsgroffen (Einstrahlrichtungen, Energien und
Fluenzen) handelt es sich jeweils um Parametervektoren. Die gleichzeitige Optimierung
aller drei Parametervektoren stellt ein kompliziertes nicht-konvexes Optimierungspro-
blem dar, das bis heute noch nicht gelost worden ist. Es gibt bisher erst wenige Ansétze,
die Einstrahlrichtungen und die Fluenzverteilungen aller Strahlungsfelder gemeinsam
zu optimieren. Diese Ansétze sind entweder extrem rechenzeitintensiv (CPU-Zeiten in
der GroBenordnung von einigen Tagen) [94], oder sie basieren auf stark vereinfachenden
Annahmen [93] [17].

6Eine denkbare Alternative besteht darin, den technischen Aufwand bei der tatséchlichen Bestrah-
lung in die Zielfunktion mit aufzunehmen, was jedoch die Frage der quantitativen Bewertung des
technischen Aufwands aufwirft.
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Nun gibt es Hinweise darauf, dafi eine Optimierung der Einstrahlrichtungen nur
im Fall von Bestrahlungen mit sehr wenigen Strahlungsfeldern eine wesentliche Rolle
spielt. Bei einer realistischen groferen Anzahl von Strahlungsfeldern hat die Verteilung
der Einstrahlrichtungen nur noch einen geringen Einflul auf die resultierende Dosisver-
teilung. Die Einstrahlrichtungen koénnen in diesem Fall von vornherein gleichméfig in
der Ebene (koplanare Bestrahlung) oder — so weit wie moglich — gleichméfig im Raum
(non-koplanare Bestrahlung) verteilt werden. Um das zu zeigen, wurden koplanare
Einstrahlrichtungen fiir ein Zielvolumen in der Form eines Bumerangs mit der quadra-
tischen Zielfunktion F' fiir ungeladene Teilchen optimiert. Abbildung zeigt anhand
von Dosis-Volumen-Histogrammen, dafl optimierte Einstrahlrichtungen nur fiir Np = 2
und Np = 3 signifikant bessere Dosisverteilungen liefern als gleichverteilte Richtungen,
und nur bei Np = 2 folgen die Einstrahlrichtungen der Geometrie des Zielvolumens.
Auch wird deutlich, dal mit 2 optimierten Einstrahlrichtungen vergleichbare oder so-
gar bessere Ergebnisse erzielt werden als mit 3 gleichverteilten Einstrahlrichtungen. Bei
Np = 7 unterscheidet sich das DVH fiir optimierte Einstrahlrichtungen kaum noch von
dem fiir 7 gleichméBig verteilte Strahlungsfelder, und die optimalen Einstrahlrichtun-
gen sind ndherungsweise in 8 = 0, ..., 27 gleichverteilt. Entsprechendes gilt auch dann
noch, wenn zusétzlich Risikoorgane berticksichtigt werden [17].

Dieses Ergebnis steht im Widerspruch zur konventionellen Strahlentherapie, bei
der man immer bestrebt ist, die Einstrahlrichtungen so zu wéhlen, daffl moglichst keine
Risikoorgane im Strahlengang liegen. Die Erklarung dafiir ist, dafl im hier vorgestellten
Ansatz im Gegensatz zur konventionellen Strahlentherapie die Fluenz innerhalb der
Strahlungsfelder variiert wird und daher in den Bereichen der Strahlungsfelder, in denen
Risikoorgane liegen, herabgesetzt werden kann.

Damit reduziert sich das Problem auf die Optimierung der Energie- und Fluenzver-
teilung. Hier ist eine kombinierte Optimierung moglich, indem die Fluenz spektral in
diskrete Energieintervalle zerlegt wird. Es sei ® s AFE die Fluenz der Teilchen mit Ener-
gien zwischen F und E 4+ AFE. Nun koénnen fiir jede Einstrahlrichtung mehrere Strah-
lungsfelder vorgesehen werden, von denen jedes fiir eine Bestrahlung mit der Energie
aus einem dieser Intervalle stehtl]. Jedes ®; ist dann also die Fluenz eines Nadelstrahls
an einer bestimmten rdumlichen Position mit der Energie aus einem bestimmten Ener-
gieintervall. Dieser Ansatz ist insbesondere fiir Bestrahlungen mit geladenen Teilchen
interessant, wo die Variation der Energie von entscheidender Bedeutung ist.

Bei ungeladenen Teilchen ist die Energie weniger relevant, und sie ist haufig tech-
nisch bedingt fest vorgegeben. Im allgemeinen handelt es sich um ein Energiespektrum.
Die gesamte Teilchenfluenz ergibt sich aus den spektralen Anteilen @ iiber die feste
Abhéngigkeit ®p(FE) zu:

o = 7<I>E(E)dE. (3.29)

7 Auf die gleiche Weise kénnen auch Bestrahlungen mit verschiedenen Teilchenarten optimiert wer-
den [40].
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Jedes ®; steht hier fiir eine in dieser Weise spektral zusammengesetzte Fluenz. Der
Zusammenhang zu der in Kapitel [2 verwendeten Energiefluenz folgt aus:

U= 7E<I>E(E)dE. (3.30)

Das Optimierungsproblem besteht nun darin, die ®; so zu bestimmen, dafl F' mi-
nimiert wird. Der formale Ansatz ist vollkommen unabhéngig von der verwendeten
Strahlungsart.

3.1.4 Der Optimierungsalgorithmus

Zur Vereinfachung werden alle ®; zu einem Vektor
D = (D, Py,...,Pn,) (3.31)

zusammengefafit. Mathematisch kann das Optimierungsproblem als Problem der Be-
stimmung von & mit

® = arg min F(®) (3.32)
ausgedriickt werden. In Worten: ® ist derjenige Argumentenvektor von F, der F unter
Berticksichtigung der Nebenbedingung, dafl alle Fluenzen grofler oder gleich Null sein

miissen, minimiert.

Um die Zielfunktion als Funktion von ® auszudriicken, wird ausgenutzt, dafl ein
linearer Zusammenhang zwischen der Fluenzverteilung ® und der Dosisverteilung D =
(D1, D, ..., Dy, ) besteht. Die Dosis im j-ten Voxel a8t sich schreiben als:

Dy = D,(®) = (D- @), = YD, (3.33)

Dabei ist D eine ,,Dosisberechnungsmatrix* [14], [16], deren Elemente D;; den Dosisbei-
trag des i-ten Nadelstrahls zum j-ten Voxel darstellen. Damit ist

My 2 2
F(®) = Z<st Df — (@), + WD), - D}L). (3.34)
j=1
Da F eine konvexe Funktion der Fluenzverteilung ® ist (s. Anhang [CT), ist jedes
lokale Minimum von F'(®) zugleich globales Minimum [8]. Die Minimierung kann daher
mit effizienten Gradientenverfahren erfolgen, ohne Gefahr zu laufen, in einem Neben-
minimum steckenzubleiben. Insbesondere sind zeitaufwendige stochastische Verfahren

wie Simulated Annealing nicht erforderlich.

Der in der vorliegenden Arbeit verwendete iterative Algorithmus zur Minimierung
von F' beruht auf dem Gradientenverfahren. Die Iterationsvorschrift lautet

1 dF
7w K (3.35)

Oi(t+1) = | D(t) —
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Bei jedem Iterationsschritt wird durch den Operator []; dafiir gesorgt, dafi negative
Werte ,,abgeschnitten®, d. h. auf Null gesetzt werden. Dadurch wird die Nebenbedin-
gung berticksichtigt, dafl nur nicht-negative Werte von ®; physikalisch sinnvoll sind.

Der Gradient dF'/d®;(t) 1a8t sich mit Hilfe der Kettenregel und unter Verwendung
der Definition von F' (Gleichung B:25]) sowie der Beziehung dD;/d®; = D;; (vgl. Glei-
chung [3.33)) einfach berechnen:

dF

—9 Z( —D,;W? [Df Dj(t)L + Dy W] [ Dy(t) - D].TL>. (3.36)

Der Faktor «;(t) kann als Skalierung des Gradienten angesehen werden. Er sollte
so gew#hlt werden, daf§ er die inverse Hesse-Matrix (Matrix der zweiten Ableitungen)
approximiert. Dann entspricht die Iterationsvorschrift in Gleichung genau der
effizienten Newton-Iteration [76]. Es konnte gezeigt werden, dafl in der vorliegenden
Anwendung bereits dann eine schnelle Konvergenz des Verfahrens erzielt wird, wenn
die Hesse-Matrix durch ihre Diagonalenelemente d?F/d®?(t) approximiert wird und
mit der Anzahl der Strahlungsfelder, Np, multipliziert wird [14] [15]. Es folgt demnach:

u(t) = st;bz() (3:37)
= 2Np %(ijWfH(Df — D;(t)) + D W, H(D;(t) — D] )) (3.38)

wobei H wieder die Sprungfunktion ist.

Damit ist der iterative Algorithmus nach Gleichung vollstandig definiert. Es
handelt sich um einen skalierten Gradienten-Projektionsalgorithmus (,,Scaled Gradi-
ent Projection Algorithm®).  Projektion“ bedeutet in diesem Zusammenhang, dafl bei
jedem Iterationsschritt auf die konvexe Menge der nicht-negativen Zahlen projiziert
wird. Die Konvergenz kann fiir Verfahren dieses Typs allgemein gezeigt werden [g].
Somit gilt

lim ®;(t) = @,. (3.39)

t—o0

Bei jedem Iterationsschritt werden alle ®; zugleich veréndert (,,Jacobi-Algorithmus*
[8]). Eine Losung, die dem Optimum hinreichend nahekommt, wird typischerweise nach
20 bis 30 Iterationsschritten gefunden. Die relative Anderung des Wertes von F' bei je-
dem Iterationsschritt liegt dann in der Gréflenordnung von 1072, Die gesamte Rechen-
zeit auf einem Alpha-VAX Computer (Digital Equipment Corporation) betrdgt fiir
typische Fille (Ny ~ 10°, Ny &~ 10*) wenige Minuten. Die Dosiswerte D;(t) werden
bei jedem Iterationsschritt mit einem genauen Dosisberechnungsalgorithmus [18], 1]
neu berechnet. Eine einmalige Vorausberechnung und Speicherung der Matrix D ist
wegen ihrer enormen Groéfie von etwa 10° - 10* Elementen auch bei kompakter Speiche-
rung gegenwartig noch nicht moglich. Es hat sich aber herausgestellt, daf3 die bei der
Berechnung des Gradienten (Gleichung [3.30) und der ~;(¢) (Gleichung [B.38)) benttigten
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Werte von D;; mit einem stark vereinfachten und daher schnellen Algorithmus (z. B.
[15]) berechnet werden kénnen.

AbschlieBend noch eine Bemerkung zum Startwert ®(¢ = 0). Falls das Minimie-
rungsproblem eine eindeutige Losung hat, so wird diese mit dem iterativen Verfahren
aus Gleichung unabhéngig vom Startwert gefunden, und folglich spielt es keine
Rolle, welche Verteilung ®(¢ = 0) gewéahlt wird. In einigen praktisch relevanten Féllen
ist das globale Minimum jedoch zu einem breiten flachen Tal ausgedehnt. Die Losung
® ist in diesem Fall nicht eindeutig, und das iterative Verfahren konvergiert gegen die
Losung, die dem Startwert am néchsten liegt [116]. Es ist daher wichtig, einen geeig-
neten Startwert zu wahlen. Dieser kann mit Hilfe des in Abschnitt 2.3.2] beschriebenen

Ansatzes iiber die Radontransformation gefunden werden.

3.2 Physikalisch-technische Moglichkeiten bei Be-
strahlungen mit ungeladenen Teilchen

Sowohl Photonen als auch Neutronen werden heute in der Tumortherapie verwendet.
Mit schnellen Neutronen wurde bereits 1938, sechs Jahre nach der Entdeckung des
Neutrons, die erste Strahlentherapie durchgefiihrt [97, [78], so dal man heute iiber eine
langjéhrige Erfahrung auf diesem Gebiet verfiigt. Dennoch wird die Neutronentherapie
gegenwértig nur an sehr wenigen Zentren in der Welt durchgefiihrt. Ein Grund dafiir ist
die im Vergleich zu Rontgenstrahlung aufwendige Produktion therapeutisch nutzbarer
Neutronenstrahlung. Die wichtigsten Methoden dazu sind erstens das Ausnutzen der
Reaktion Deuterium + Tritium (*H + *H — *He + n+ 17,6 MeV) in speziellen D-T-
Reaktoren und zweitens der Beschufl eines Targets niederer Ordnungszahl mit hoch-
energetischen Protonen oder Deuteronen. Die physikalische Dosisverteilung ist bei den
14 MeV Neutronen aus den D-T-Reaktoren therapeutisch keineswegs optimal; sie ist
ungiinstiger als bei den heute immer seltener verwendeten %°Co-v-Bestrahlungsanlagen.
Hohere Neutronenenergien und damit bessere Dosisverteilungen konnen bei der zweiten
Methode zur Erzeugung therapeutischer Neutronenstrahlung erzielt werden. Allerdings
ist dabei der technische Aufwand wegen der erforderlichen hohen Energien und Stréme
der Protonen bzw. Deuteronen noch grofler.

Ein potentieller Vorteil der Neutronen liegt in ihrer hoheren biologischen Wirksam-
keit (RBW > 1) im Vergleich zu Photonen (RBW = 1). Dieser Effekt lafit sich jedoch
nicht auf das Zielvolumen beschréanken, sondern er gilt auch fiir das umliegende gesunde
Gewebe und kann dort erheblich erh6hte Komplikationsraten zur Folge haben, insbe-
sondere was die Spétfolgen angeht. In der Tat ist dies einer der wesentlichen Griinde
fiir die anfanglichen gravierenden Fehlschldge der Neutronentherapie [97]. Heute sind
einige Tumorarten bekannt, bei denen Neutronen therapeutisch eindeutig besser sind
als Photonen [107]. Hier hat die Neutronentherapie einen unzweifelhaften Stellenwert.
In den meisten Fillen jedoch sind Photonen die fiir die Tumortherapie besser geeig-
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neten und in jedem Fall billigeren ungeladenen Teilchen, so dafl sich die folgenden
Betrachtungen auf die Photonentherapie beschranken werden.

3.2.1 Erzeugung von Photonenstrahlung fiir die Tumorthera-
pie
Photonenstrahlung wurde bereits kurz nach der Entdeckung der Rontgenstrahlung
erstmals fiir die Tumortherapie eingesetzt [82]. Heute bestehen weltweit an fast allen
grofleren Kliniken mit einer onkologischen Abteilung Mo6glichkeiten zur Strahlenthera-
pie mit Photonen. Die verwendeten Energien konnten seit den Anféingen der Strah-
lentherapie von groflenordnungsméfig 100 keV auf 10 MeV erhoht werden. In der
iiberwiegenden Mehrzahl der Fille wird die Photonenstrahlung heute {iber Brems-
strahlung mit Elektronen-Linearbeschleunigern erzeugt. Die noch bestehenden %°Co-

Bestrahlungseinrichtungen werden nach und nach durch Linearbeschleuniger ersetzt.
Vereinzelt werden auch Kreisbeschleuniger wie Betatrons oder Mikrotrons verwendet.

Die meisten klinischen Bestrahlungseinrichtungen sind heute so konstruiert, dafl das
Strahlungsfeld auf einer ,,Gantry“ in einer vertikalen Ebene um den liegenden Patienten
rotiert werden kann. Dabei schneiden sich die Zentralstrahlen aller Strahlungsfelder im
Isozentrum auf der Drehachse. Zusétzlich kann der Bestrahlungstisch in der horizonta-
len Ebene geschwenkt werden, so dafl aus fast allen Richtungen relativ zum Patienten
eingestrahlt werden kann. Den schematischen Aufbau eines typischen Linearbeschleu-
nigers fiir die Tumortherapie zeigt Abbildung 3.3l Eine Elektronenkanone schief3t Elek-
tronen in das Beschleunigungsrohr, wo sie auf einer Laufstrecke von 1-2 m Energien von
4 MeV bis 35 MeV erreichen. Sowohl das Stehwellenprinzip als auch das Wanderwel-
lenprinzip werden zur Beschleunigung verwendet [50]. Das Beschleunigungsrohr ist in
die rotierbare Gantry integriert, wodurch die Strahlfithrung vereinfacht wird. Die erfor-
derliche Hochfrequenzleistung wird von einem feststehenden Klystron oder Magnetron
produziert und iiber einen Wellenleiter in das Beschleunigungsrohr eingespeist.

Nach der Beschleunigung werden die Elektronen mit einem 90°- oder 270°—Magneten|§
abgelenkt und auf ein Target gerichtet, wo iiber Bremsstrahlung ein Photonenspek-
trum erzeugt wirdH. Die resultierende Photonenstrahlung ist stark vorwérts gerichtet.
Die relativ geringen seitlichen Strahlungsanteile werden durch den Primérkollimator
gestoppt. Um eine Homogenisierung des Strahlungsfeldes — d. h. eine méglichst kon-
stante Energiefluenz iiber den gesamten Strahlquerschnitt — zu erreichen, wird ein Aus-
gleichsfilter verwendet. Dieser schwécht zentral gelegene Anteile des Strahlenbiindels
starker als solche am Rand des Strahlungsfeldes. Schliefilich wird das Strahlungsfeld
durch den einstellbaren Rechteckkollimator auf ein rechteckiges Feld variabler Grofie

8270°-Magneten haben den Vorteil, daf sie eine energieunabhingige (,,achromatische*) Umlenkung
ermoglichen.
9 Alternativ konnen die beschleunigten Elektronen auch direkt therapeutisch genutzt werden, indem

das Bremsstrahlungs-Target durch eine Streufolie ersetzt wird.
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Abbildung 3.3: Prinzipieller Aufbau eines modernen Linearbeschleunigers fiir die Tumorthe-
rapie mit hochenergetischen Photonen.

begrenzt. Die maximale Feldgrofle, die homogen ausgestrahlt werden kann, betréigt in
1 m Abstand vom Target (am Isozentrum) etwa 40 x 40 cm?. Die maximal erreichbare
Dosisleistung betriagt etwa 6 Gy pro Minute. Das Energiespektrum der Photonenstrah-
lung wird durch die Beschleunigungsspannung der priméren Elektronen charakterisiert.
So spricht man beispielsweise von 15-MV-Photonenstrahlung, wenn die Energie der auf
das Target auftreffenden Elektronen 15 MeV betrégt.

3.2.2 Strahlformung und Fluenzmodulation

Um eine Anpassung der Dosisverteilung an das Zielvolumen im Sinne der Konformati-
onstherapie zu erreichen, miissen die Strahlungsfelder irregulér begrenzt werden, und in
etlichen Féllen ist zusétzlich eine gezielte Modulation der Fluenz innerhalb des Strah-
lungsfeldes erforderlich. Bei geladenen Teilchen kann die Formung des Strahlungsfeldes
sehr elegant durch magnetisches Scannen eines diinnen Nadelstrahls realisiert wer-
den. Bei ungeladenen Teilchen ist eine magnetische Ablenkung natiirlich nicht direkt
moglich. Speziell bei Photonenbestrahlungen sind allerdings Versuche unternommen
worden, den priméren Elektronenstrahl vor dem Auftreffen auf das Bremsstrahlungs-
Target abzulenken und damit indirekt den Photonen-Strahl zu scannen. Die resultieren-
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de Bremsstrahlungs-Keule hat jedoch trotz der stark vorwirts gerichteten Strahlung ei-
ne so grof3e Breite, dafl das Verfahren nicht dazu geeignet ist, die in der Praxis auftreten-
den Fluenzprofile mit ihren scharfen Gradienten in ausreichender Néherung zu appro-
ximieren. Konkret betrigt die Halbwertsbreite der aus einem Elektronen-Nadelstrahl
iiber Bremsstrahlung produzierten Photonen-Dosisverteilung bei einem 50 MV | Race-
track” Microtron (Scanditronix, Uppsala) (SSD: 100 cm, Tiefe: 5 cm) etwa 10 cm [106].
Auch wenn es im Prinzip moglich sein sollte, durch Optimierung des Targets eine etwas
schmalere Verteilung zu erzeugen, so wird dies fiir die Praxis voraussichtlich dennoch
nicht ausreichen, und die Strahlformung muf} folglich auf andere Weise erfolgen. Eine
der wichtigsten Moglichkeiten dazu ist der Multileaf-Kollimator.

3.2.2.1 Der Multileaf-Kollimator

Multileaf-Kollimatoren bestehen aus diinnen, parallel angeordneten und sich paarweise
gegeniiberstehenden Lamellen, die individuell in den Strahlengang geschoben werden
und auf diese Weise praktisch beliebige Feldformen erzeugen konnen (s. Abbildung
[3.4). Die Lamellen werden aus Wolfram gefertigt, um bei geringer Bauhohe eine gerin-
ge Transmission der Strahlung zu gewéhrleisten. Die Anzahl der Lamellen liegt allge-
mein bei 50 bis 60. Man unterscheidet zwischen Grofifeldkollimatoren mit projizierten
Lamellendicken von etwa 1 cm in der Bestrahlungsebene und Klein- und Mittelfeld-
kollimatoren, bei denen die Lamellendicke bei etwa 5 mm und darunter liegt. Grof3-
feldkollimatoren mit individuell und simultan angetriebenen Lamellen (d. h. mit 50 bis
60 Elektromotoren) werden derzeit von einigen Beschleunigerherstellern angeboten.
Klein-und Mittelfeldkollimatoren sind bisher aus technischen Griinden noch nicht mit
Simultanantrieb erhéltlich. Multileaf-Kollimatoren werden entweder als Zusatzkollima-
toren unterhalb des Rechteckkollimators montiert oder als Ersatz eines Backenpaares
des Rechteckkollimators in den Beschleunigerkopf integriert. Fiir eine tiefergehende Be-
schreibung des Aufbaus und der Eigenschaften von Multileaf-Kollimatoren sei auf [112]
verwiesen.

Das Ziel des Einsatzes von Multileaf-Kollimatoren in der Strahlentherapie ist es,
die Form der Strahlungsfelder aus jeder Einstrahlrichtung optimal und mit minimalem
Personal- und Zeitaufwand an die Projektion des vorgegebenen Zielvolumens anzupas-
sen. Seit einigen Jahren gibt es nun auch Bestrebungen, Multileaf-Kollimatoren zur Flu-
enzmodulation innerhalb des Strahlungsfeldes zu verwenden. Die folgenden Moglich-
keiten wurden dazu bisher untersucht.

Dynamische Fluenzmodulation. Zunéchst ist es denkbar, dafl mit jedem Lamel-
lenpaar ein schmaler Spalt erzeugt wird, der wihrend der Bestrahlung mit verédnder-
licher Geschwindigkeit in einer Richtung {iber das Strahlungsfeld bewegt wird. Man
konnte dies als mechanisches Scannen eines Nadelstrahls bezeichnen. Eine Modulation
der Fluenz wird dabei durch eine gezielte Variation der Geschwindigkeit erreicht. Der
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Abbildung 3.4: Beispiel eines kommerziell erhiltlichen Multileaf-Kollimators (Varian Assoc.,
Palo Alto, USA). Es handelt sich um einen Groffeldkollimator fiir Felder bis maximal 26x40
cm? mit 2x26 Lamellen. Die projizierte Lamellendicke betrigt 1 cm.

entscheidende Nachteil dieses Verfahrens ist, dafi die gesamte Bestrahlungszeit unzu-
mutbar erhoht wird. Der Faktor, um den sich die Bestrahlungszeit verlangert, 1483t sich
grob nach unten abschétzen durch das Verhéltnis der Breite des zu erzeugenden Strah-
lungsfeldes zur Spaltbreite. Dieses Verhiltnis liegt mindestens in der Gréflenordnung
von 10 bis 20.

Ein weiteres naheliegendes Verfahren zur Fluenzmodulation mit dem Multileaf-
Kollimator ist das ,,Close-in“-Verfahren [48]. Dabei wird jedes Strahlungsfeld in Subfel-
der unterteilt, in denen sich jeweils nur ein Maximum der gewiinschten Fluenzverteilung
befindet. Fiir jedes Subfeld wird nun der Multileaf-Kollimator entsprechend der Form
des Subfeldes eingestellt. Dann wird bei eingeschaltetem Strahl das Strahlungsfeld mit
verdnderlicher Geschwindigkeit auf das jeweilige Maximum der Fluenzverteilung ein-
geengt und direkt {iber dem Maximum geschlossen. Dieses Verfahren ist effektiver als
das mechanische Scannen mit dem Nadelstrahl. Es ist jedoch insbesondere in solchen
Féllen nachteilhaft, wo die Fluenzverteilung viele lokale Maxima aufweist. Dann haben
die Lamellen einen erheblichen Fahrweg zuriickzulegen, mit der Konsequenz einer zu
langen Behandlungszeit.

Die eleganteste, wenn auch nicht unmittelbar auf der Hand liegende Methode zur
Fluenzmodulation ist die ,,Sweep“-Technik, die im folgenden ndher erldutert wird. Be-
trachten wir dazu ein eindimensionales Fluenzprofil, das mit einem Lamellenpaar er-
zeugt werden soll (s. Abbildung B.5)). Die Erweiterung auf zweidimensionale Fluenzver-
teilungen durch Parallelschaltung von Lamellenpaaren ist offensichtlich.
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Abbildung 3.5: Fluenzmodulation mit der ,Sweep“-Technik. Die Bewegung erfolgt mit
verdnderlicher Geschwindigkeit, jedoch ausschliellich in einer Richtung — beispielsweise, wie
hier gezeigt, in positiver z-Richtung — und bei relativ grofien Abstéinden der Lamellen. Bei
geeigneter Steuerung der Bewegung der Lamellen, d. h. von z4(t) und xp(t), lassen sich
damit sehr effektiv beliebige Fluenzprofile erzeugen.

Die Sweep-Technik kombiniert bestimmte Eigenschaften der zuvor genannten Ver-
fahren. Die Bewegung der Lamellen erfolgt nach wie vor mit verdnderlicher Geschwin-
digkeit. Wie bei dem Scannen des Nadelstrahls ist die Bewegung monodirektional,
jedoch mit relativ groflen mittleren Feldoffnungen, wie bei der Close-in-Technik. Auch
die Sweep-Technik erlaubt es, beliebige Fluenzprofile zu erzeugen [28]; sie ist jedoch
sehr viel effektiver als die anderen beiden Verfahren. Diese Tatsachen lassen sich wie
folgt verstehen.

Gehen wir zunéchst vereinfachend von einer orts- und zeitunabhéngigen Primérflu-
enzrate, von einer kompletten Absorption des Strahls innerhalb der Lamellen sowie von
einem parallelen Strahlenbiindel aus. Die Fluenz an einem beliebigen Punkt xy in der
Bestrahlungsebene unterhalb der Lamellen ist dann proportional zu der Zeitspanne,
wéhrend der dieser Punkt nicht von einer der beiden Lamellen {iberdeckt ist. Da es
sich um eine monodirektionale Bewegung der Lamellen handelt, ist diese Zeitspanne
gleich dem Zeitunterschied zwischen der Zeit tg (o), zu der die Kante der Lamelle B
den Punkt x, iiberstreicht und die Bestrahlung startet, und der Zeit ¢ 4(zg), zu der die
Kante von Lamelle A den Punkt z( erreicht und damit die Bestrahlung beendet.

Um ein beliebiges Fluenzprofil ®(x) zu erzeugen, miissen die Funktionen x 4(¢) und
xp(t) also so gewahlt werden, dafl die Differenz ihrer Umkehrfunktionen ¢ 4(z) — tp(z)
fiir alle Orte = proportional zu ®(x) ist. Da die Bewegung monodirektional sein soll,
miissen z 4(t) und xg(t) ferner monoton sein. Ein einfacher Algorithmus zur Berechung
der Lamellenbewegung geméfl diesen Vorgaben wurde von verschiedenen Autoren un-
abhéngig voneinander entwickelt [96, 99 ©95]. Das Prinzip ist in Abbildung B.6(a,b)
dargestellt.
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Es sei angemerkt, daf} in diesem Abschnitt stets die Teilchenfluenz ® betrachtet wird
und nicht, wie in Kapitel 2 die Energiefluenz W. Die Teilchenfluenz hat eine spektrale
Verteilung @ (FE)dE, die definiert ist als die Fluenz der Teilchen mit Energien zwischen
E und E + dE und aus der sich ¥ wie folgt ergibt (s. auch Seite (2)):

U= 7E<I>E(E)dE. (3.40)

Da nun bei der Verwendung des Multileaf-Kollimators wie auch bei der Tomotherapie
(s. u.) die Fluenzmodulation im wesentlichen iiber die Bestrahlungszeit erfolgt und
damit unabhéngig von der Energie ist, gelten die Betrachtungen dieses Abschnitts fiir
® und ¥ in gleicher Weise, d. h. ® oc W. Bei der Verwendung von Kompensatoren (s. u.),
wo die Modulation iiber verschieden starke Absorption in Materie erfolgt, mufl jedoch
wegen der Energieabhéngigkeit des Absorptionskoeffizienten ein , Aufhartungseffekt
beriicksichtigt werden.

Der erste Schritt zur Berechnung der Lamellenbewegung besteht nun darin, anhand
des gewiinschten Fluenzprofils ®(x) die Funktionen ¢4 (z) und ¢g(x) zu bestimmen. Da-
zu wird das Profil in ansteigende und abfallende Abschnitte unterteilt (s. Abbildung
B.0(a)). In den ansteigenden Abschnitten bleibt ¢g(x) unverdndert und ¢4 (x) wird ent-
sprechend dem Verlauf von ®(z) erhoht. In den abfallenden Abschnitten wird dagegen
der Wert von t4(z) beibehalten und ¢z (z) wird erhoht, so dafl t4(x) — tp(z) auch hier
wie gefordert dem Wert von ®(x) entspricht. Nachdem der gesamte Verlauf von t4(z)
und tp(x) auf diese Weise bestimmt worden ist, erhdlt man daraus in einem zweiten
Schritt durch Bildung der Umkehrfunktionen die gesuchten Orts-Zeit-Abhéngigkeiten
z4(t) und xp(t) (s. Abbildung B6(b)).

Mit diesem Algorithmus 148t sich unter den genannten Annahmen ein beliebiges
Fluenzprofil wie beabsichtigt durch eine monodirektionale Bewegung des Lamellenpaars
exakt erzeugen. Bei genauerem Hinsehen erkennt man jedoch, daf§ die z(t)-Kurven
senkrechte Abschnitte aufweisen, dafl also die erforderlichen Lamellengeschwindigkei-
ten unendlich werden. Dieses Problem kann leicht vermieden werden, wenn die Werte
von tp(r) in den ansteigenden Abschnitten von ®(z) bzw. die Werte von t4(z) in den
abfallenden Abschnitten, die bisher konstant gehalten wurden, nun gleichméfig ange-
hoben werden. Dadurch kann die maximale Steigung im z(t)-Diagramm und damit die
erforderliche Lamellengeschwindigkeit beschréinkt werden kann. Dies wird in Abbildung
B.bl(c,d) gezeigt.

Durch die Beriicksichtigung der endlichen Maximalgeschwindigkeit der Lamellen
erhoht sich zwangslaufig die gesamte Bestrahlungszeit. Es 148t sich aber zeigen, dafl
mit dem soeben beschriebenen Algorithmus ein gewiinschtes Profil in der kiirzest mogli-
chen Zeit und mit dem kiirzest moglichen Fahrweg der Lamellen erzeugt werden kann
[96], wenn zusétzlich einige kleinere Modifikationen an dem Algorithmus vorgenom-
men werden. Dazu gehort, dal die Bewegung der Lamelle B nicht am duflersten linken
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Abbildung 3.6: Berechnung der Lamellen-Bewegungsprofile x4(t) und zp(t) bei Annahme
einer unendlichen (a,b) und einer endlichen (c,d) maximalen Lamellengeschwindigkeit.

Rand des Profils beginnen sollte, sondern in der Nahe der 2-Position des ersten lokalen
Maximums des Fluenzprofils.

Mathematisch 148t sich der Algorithmus wie folgt beschreiben. Wir nehmen an,
dafl das Fluenzprofil, wie in der Praxis iiblich, an einer Folge von Stiitzstellen x;,7 =
1,..., N mit dem Abstand Az gegeben ist. Ferner wird angenommen, dafl die Profil-
werte am Rand gleich Null sind: ®(x;) = ®(zy) = 0. Wir starten nun mit t4(xy) =0
und tp(z1) = 0. Der gesamte Verlauf von t4(z;) und ¢p(z;) kann dann von links nach
rechts fortschreitend ermittelt werden:

Falls ®(z;) > ®(x;_1), so setze

tp() = tB(xi_1>+Uifx (3.41)
tA(xi) = tB(Ii)—i-M. (342)
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Falls andererseits ®(x;) < ®(x;_1), so setze

Az

tA(ZL',') = tA(xi—l)‘l’,U (343)
tae) = tam) — 22, (3.44)

Dabei ist & die (als konstant angenommene) Primérfluenzrate und v, ist die
Maximalgeschwindigkeit der Lamellen. Der Term Az /vy, bewirkt die stets von Null
verschiedene Steigung der Profile zur Beriicksichtigung der endlichen Maximalgeschwin-
digkeit.

Aus den oben aufgestellten Gleichungen 148t sich auch eine Formel fiir die gesamte
Bestrahlungszeit t,. ableiten, denn es ist offensichtlich, daB tges = ta(zn) = tp(zn)
gilt. Bezeichnen wir mit A® i, max(m) den Fluenzanstieg vom m-ten lokalen Minimum
zum m-ten lokalen Maximum von ®(z) (wobei das erste lokale Minimum immer bei z;
liegt), so erhalten wir nach einigen Umformungen [96]:

L S % 3 AD i (). (3.45)

'Umax

Man vergleiche dazu auch Abbildung 3.6l Fiir das dort dargestellte Beispielprofil wiirde
m von 1 bis 3 laufen. Der erste Term in Gleichung entspricht der Zeit, die eine
Lamelle bei maximaler Geschwindigkeit benétigt, um die gesamte Profilbreite abzu-
fahren. Der zweite Term ist dagegen unabhéingig von der Geschwindigkeit und héngt
im wesentlichen von der Form des Profils ab. Es ist dabei entscheidend, dafl nicht nur
die maximale Hohe des Profils eingeht, sondern auch die Anzahl der lokalen Maxima
und die Tiefe der dazwischenliegenden , Téler”. So ist es naturgeméfl einfacher und
schneller, ein Profil mit nur einem lokalen Maximum zu erzeugen, als ein komplexes
yhiigeliges® Profil. Fiir realistische Profile und realistische Maximalgeschwindigkeiten
ist die Zeit ti,; um einen Faktor von etwa 2 bis 3 hoher als die Zeit, die zur Bestrah-
lung des Maximums von ®(z) benétigt wiirde. Diese ist gegeben durch ®,,,/® und
entspricht etwa der Bestrahlungszeit bei Verwendung eines Kompensators (s. u.). Ei-
ne Verldngerung der reinen Bestrahlungszeit um den Faktor 2 bis 3 ist klinisch ohne
weiteres tolerabel, zumal andere zeitaufwendige Schritte wie das Anbringen der Kom-
pensatoren oder Blocke entfallen.

Die bisher vernachlassigten Effekte wie Transmission durch die Lamellen und Halb-
schatten an den Kanten sowie die endliche Beschleunigung der Lamellen kénnen durch
entsprechende Erweiterungen des Algorithmus zur Berechnung der Lamellenbewegung
beriicksichtigt werden [95] 00, 09]. Die Transmission betréigt jedoch bei den meisten
der heute verfiigharen Multileaf-Kollimatoren deutlich weniger als 1% und ist daher
vernachléssigbar. Halbschatteneffekte konnen ohne besonderen Aufwand direkt in die
Verfahren zur Berechnung der Fluenzprofile integriert werden. Dies hingt damit zu-
sammen, daf} sich der Halbschatten in das erzeugte Profil hineinfaltet und daf} dieser
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Vorgang unabhéngig davon ist, mit welchem Lamellen-Bewegungsmuster das Profil
produziert wird. SchliefSlich reicht die maximale Beschleunigung der Lamellen in den
meisten Fillen zur Erzeugung praxisrelevanter Fluenzprofile aus und mufl daher nur
in Sonderfallen speziell beriicksichtigt werden.

Diskrete Fluenzmodulation. Bei den bisher beschriebenen Methoden zur Fluenz-
modulation mit dem Multileaf-Kollimator wurde von einem dynamischen Betrieb aus-
gegangen, d. h. es wurde vorausgesetzt, dafl sich der Kollimator bei eingeschalteter
Strahlung bewegt. Dies ist jedoch bei den heute verfiigharen Multileaf-Kollimatoren
noch nicht moglich, und folglich kénnen die beschriebenen Verfahren bisher noch nicht
praktisch erprobt werden. Heute schon realisierbar ist dagegen ein diskretes Verfahren,
bei dem sich die Bewegung als Folge vieler kleiner Schritte vollzieht. Nach jedem Ein-
zelschritt wird die Strahlung fiir kurze Zeit eingeschaltet und verabreicht dabei einen
bestimmten Bruchteil der Gesamtdosis. Das Bewegungsmuster fiir dieses schrittweise
Vorgehen 148t sich z. B. direkt aus den fiir die Sweep-Technik berechneten x4 p(t)-
Verldaufen (s. Abbildung B.6]) ermitteln, indem man die Zeitachse diskret abtastet. Die
Maximalgeschwindigkeit der Lamellen mufl hier nicht beriicksichtigt werden, da die
Bewegung (die ja bei abgeschaltetem Strahl stattfindet) die Fluenzverteilung nicht
beeinfluflt. Es sollten also die in Abbildung B.6(b) dargestellten Funktionen x4 p(?)
diskretisiert werden.

Nach den Uberlegungen des vorangegangenen Abschnitts kann auch alternativ das
gewiinschte Fluenzprofil in der Fluenzachse diskretisiert werden. Dies hat den Vor-
teil, da} der Einflul der Diskretisierung direkt dargestellt werden kann. So konnen
verschiedene Diskretisierungsschemata verwendet werden, beispielsweise kann dafiir
gesorgt werden, dafl das diskretisierte Profil stets unterhalb des gewiinschten Profils
verlauft, um Uberdosierungen zu vermeiden. Auf analoge Weise kénnen Unterdosierun-
gen vermieden werden. Der kleinste mittlere Diskretisierungsfehler ergibt sich natiirlich,
wenn das diskretisierte Profil teils oberhalb und teils unterhalb des gewiinschten Profils
verlauft.

Ein Beispiel ist in Abbildung B.7 gezeigt. Das gewiinschte Fluenzprofil wird an den
aquidistanten Werten ®; mit dem Abstand A® abgetastet, d. h. es wird angenom-
men, dafl der Beschleuniger nach jedem Schritt fiir die Zeit t = A®/ ® eingeschaltet
wird. Einfache Betrachtungen zeigen nun, dafl die x-Werte der Schnittpunkte der ho-
rizontalen Linien ® = &, mit ansteigenden Abschnitten des gewiinschten Profils die
Positionen der Lamelle A ergeben, wihrend die x-Werte der Schnittpunkte mit den
abfallenden Abschnitten die Positionen der Lamelle B liefern [19]. Die Position der
Lamellen in Abhéingigkeit von der diskretisierten Zeit ¢; bzw. direkt von der Schritt-
nummer j erhélt man durch eine geeignete Sortierung der so ermittelten Positionen
x4 p. Interessant ist, dafl sowohl eine diskrete Sweep-Technik als auch eine diskrete
Close-in-Technik durch entsprechende Sortierungen erzeugt werden kénnen.

Die Sweep-Technik erhélt man, wenn man die Positionen der A- und B-Lamellen
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Abbildung 3.7: Zur diskreten Fluenzmodulation mit dem Multileaf-Kollimator. In (a) ist ein
zu erzeugendes Fluenzprofil und das zugehorige diskrete Stufenprofil fiir A® = 11 MU dar-
gestellt. Die Einheit ,MU* steht fiir ,,Monitoreinheit“ (“monitor unit”). Linearbeschleuniger
sind i. allg. so kalibriert, dal eine Bestrahlung mit 1 MU unter Referenzbedingungen gerade
einer Dosis von 1072 Gy entspricht. In (b) werden die Lamellenpositionen in Abhingigkeit
von der Schrittnummer fiir die Sweep-Technik und in (c) fiir die Close-in-Technik gezeigt.

getrennt voneinander von links nach rechts, d. h. in positiver x-Richtung, sortiert. Das
Ergebnis wird in Abbildung B.7(b) gezeigt. Die Close-in-Technik erhélt man dagegen,
wenn man die A- und B-Positionen getrennt voneinander von unten nach oben, d. h.
in Fluenzrichtung, sortiert. Falls fiir einen Fluenzwert mehrere A- und B-Positionen
existieren (wie im gezeigten Beispiel fiir ®;), so werden diese von links nach rechts
sortiert. Das x4 p(j)-Diagramm fiir die Close-in-Technik ist in Abbildung B.7(c) dar-
gestellt. Wie bereits erwahnt, sollte jedoch die Sweep-Technik vorgezogen werden, da
sie einen kleineren Verfahrweg der Lamellen erfordert.
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Dynamische vs. diskrete Fluenzmodulation. Sowohl der dynamische als auch
der diskrete Ansatz zur Fluenzmodulation haben spezifische Vor- und Nachteile, die
bisher nicht eindeutig fiir die eine oder andere Methode sprechen. Die dynamische Mo-
dulation ist zweifellos die schnellere Methode. Thr entscheidender Nachteil ist jedoch
die aufwendige dynamische Steuerung und Kontrolle der Bewegung, die héchsten An-
forderungen geniigen muf}; denn ein einmal aufgetretener Fehler im Bewegungsschema
der Lamellen 1&8t sich kaum korrigieren. Aufgrund solcher Sicherheitshedenken werden
dynamische Verfahren in der Strahlentherapie allgemein nur sehr eingeschréankt verwen-
det. Trotz dieser Probleme ist bereits ein Prototyp einer Steuerungssoftware fiir den
Varian Multileaf-Kollimator entwickelt worden, die es ermoglicht, die Feldform wahrend
der Rotation der Gantry dynamisch an die sich verdndernde Form der Projektion des
Zielvolumens anzupassen. Diese Software konnte im Prinzip auch fiir die dynamische
Fluenzmodulation eines Strahlungsfeldes verwendet werden, wobei zu beriicksichtigen
ist, da} das dazu erforderliche Bewegungsschema wesentlich komplizierter ist.

Der diskrete Ansatz hat den Vorteil, daf3 er heute schon realisierbar ist. Die Be-
handlungszeit verlangert sich jedoch gegeniiber der dynamischen Technik um die Zeit,
die fiir das wiederholte An- und Abschalten der Strahlung benotigt wird. Bei den heute
iiblichen medizinischen Linearbeschleunigern dauert insbesondere der Einschaltvorgang
lange — bis zu etwa 30 Sekunden. Bei den 20 bis 30 erforderlichen Schaltvorgéngen pro
fluenzmoduliertem Strahlungsfeld fiihrt dies zu unzumutbaren Behandlungszeiten.

Der Grund fiir den langen Einschaltvorgang besteht darin, daf§ vor der Freigabe
der Strahlung eine Reihe von Vorgéingen ablduft, unter anderem wird ein Selbsttest
durchgefiihrt. Auf diese Vorgéinge konnte verzichtet werden, wenn der Beschleuniger
zwischen den einzelnen Schritten der diskreten Sweep-Technik nicht vollkommen abge-
schaltet wiirde, sondern in einen ,,Stand-by“-Betriebszustand versetzt wiirde, bei dem
insbesondere alle erforderlichen Spannungen angelegt bleiben und nur die Elektronen-
injektion unterbunden wird. Das An- und Abschalten kénnte dann im Millisekunden-
Bereich ablaufen, und der Zeitunterschied zur dynamischen Technik wére nur noch
marginal.

3.2.2.2 Alternativen zum Multileaf-Kollimator

Blocke und Kompensatoren. In der konventionellen Strahlentherapie werden irre-
gulére Feldformen haufig dadurch erzeugt, dal man zusétzlich zu den Rechteckkollima-
toren individuell gefertigte Absorber, sogenannte , Blocke“, in den Strahlengang bringt.
Die Blocke werden aus einer bei relativ niedrigen Temperaturen (= 70°C) schmelzenden
Bleilegierung hergestellt, die verfliissigt wird und dann in vorher produzierte Formen
gegossen wird. Die Formen bestehen aus leicht zu bearbeitenden Materialien (Styro-
dur), die automatisch oder von Hand zugeschnitten werden. Die Dicke der Blocke ist
konstant und wird so gewéhlt, dafl eine ausreichende Absorption des Strahls im Block
gewahrleistet ist. Darin unterscheiden sich die Blocke von den Kompensatoren, die ei-
ne kleinere und ortsabhéngige Dicke haben. Kompensatoren dienen zum Ausgleich von
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Oberflichenkriimmungen oder Gewebeinhomogenitéiten des Patienten. Sie werden auf
die gleiche Weise wie Blocke hergestellt, wobei hier eine automatisierte Herstellung der
GuBform zwingend erforderlich ist.

Nun ist es naheliegend, solche Kompensatoren auch fiir die gezielte Fluenzmodu-
lation in der Konformations-Strahlentherapie zu verwenden [32] [66]. Dem praktischen
Einsatz von Kompensatoren zu diesem Zweck in grofferem Umfang stehen jedoch einige
Probleme entgegen. Dazu gehort vor allem der bereits bei der Herstellung eines ein-
zelnen Kompensators groBe Zeitaufwand (GroBenordnung Stunden), der sich mit der
Anzahl der verwendeten Strahlungsfelder (z. B. 7 oder 9) multipliziert. Auch besteht
die Gefahr, dafi beim Gief- oder Abkiihlungsvorgang Fehler entstehen, die sich bei einer
hochprazisen Bestrahlung negativ bemerkbar machen. So kann sich die Styrodur-Form
beim Ausgieflen mit der Schmelze verformen. Als Ausweg 148t sich die Form aus tempe-
raturstabileren Materialien herstellen, die aber schwerer zu bearbeiten sind. Als weitere
Fehlerquelle kommt es beim Erstarren des Materials zu einer Volumenabnahme, die zu
einer Abweichung des Kompensators von der gewiinschten Form fiithren kann. Auch
konnen dabei ,,Lunker® entstehen, d. h. Hohlrdume, die, von auflen nicht sichtbar, die
Absorptionseigenschaften verdndern.

Als Alternative zum Gieflen ist das direkte Ausfrisen des Kompensators mit einer
numerisch gesteuerten Friase aus einem Rohling zu sehen. Hier stellt sich die Frage,
welches Material verwendet werden soll. Materialien mit hoher Dichte und entspre-
chend hohen Absorptionskoeffizienten lassen sich i. allg. nur sehr schwer friasen. Die
naheliegende und im Prinzip mogliche Verwendung von Blei birgt gesundheitliche Ri-
siken fiir das damit arbeitende Personal. Als relativ gut zu bearbeitendes Material mit
geringerer Dichte kommt z. B. Messing in Frage. Wegen der schlechteren Absorpti-
onseigenschaften fithrt dies zwangslaufig zu einer grofleren Dicke des Kompensators.
Um eine ausreichende Approximation der gewiinschten Fluenzprofile zu erzielen, sind
bis zu etwa 4 Halbwertsdicken erforderlich. Das bedeutet bei Messing und 15-MV-
Bremsstrahlung (Halbwertsdicke ~ 2,7 ¢m) eine maximale Dicke von etwa 11 ¢cm und
zeigt, wieviel Material abgetragen werden mu#f.

Diese Ausfithrungen machen deutlich, dafl vor dem Einsatz von Kompensatoren fiir
die hochprézise fluenzmodulierte Strahlentherapie noch einige Probleme zu 16sen sind.
Hinzu kommt der bereits angesprochene und nicht zu vernachléssigende Aufhartungs-
effekt, d. h. die Anderung des Energiespektrums der Strahlung aufgrund der Energie-
abhéingigkeit des Absorptionskoeffizienten. Trotzdem wird der Ansatz mit Kompen-
satoren an verschiedenen Zentren zumindest als Zwischenlésung erwogen, und zwar
nicht zuletzt wegen des relativ geringen Kostenaufwands, denn viele Kliniken verfiigen
bereits iiber numerisch gesteuerte Schneidemaschinen oder Frésen.

Tomotherapie. Tomotherapie ist ein neues Konzept in der Strahlentherapie, das
erst kiirzlich an der Universitdt von Wisconsin in Madison erarbeitet wurde und seinen
Namen von der schichtweisen Vorgehensweise ableitet [64), [26]. Es entspricht in dieser
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Hinsicht bestimmten diagnostischen Verfahren wie z. B. der Computer-Tomographie
(CT). Die Grundidee besteht darin, einen Linearbeschleuniger oder eine andere Strah-
lungsquelle auf einer CT-dhnlichen ringférmigen Gantry zu montieren und die thera-
peutische Strahlung iiber einen mit einem , Multivane-Kollimator® (s. u.) modulierten
rotierenden Féacherstrahl zu applizieren. Der Patient wird in longitudinaler Richtung
durch die Gantry hindurch bewegt. Die Modulationsprofile werden wihrend der Rota-
tion mit einem Detektor-Array verifiziert. Zur Verifikation der Lage des Patienten wird
zusammen mit dem Linearbeschleuniger eine Rontgenquelle rotiert, deren Projektions-
aufnahmen zu einem Schnittbild rekonstruiert werden kénnen.
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(MLC) Collimator
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CT Xray Detectors
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Abbildung 3.8: Prinzip-Skizze des Tomotherapie-Konzeptes. Der hier mit ,Multileaf Col-
limator“ bezeichnete Teil ist der in Abbildung gezeigte Multivane-Kollimator. Quelle:

[64].

Der Multivane-Kollimator &hnelt vom Aufbau her sehr stark dem Multileaf-Kolli-
mator. Der wesentliche Unterschied besteht darin, daf§ die Lamellen sehr viel kiirzer
sind als beim Multileaf-Kollimator und nicht kontinuierlich verfahren werden kénnen,
sondern nur in zwei diskreten Positionen verwendet werden (Strahlengang vollkommen
geoffnet bzw. vollkommen geschlossen). Die Fluenzmodulation wird realisiert, indem
mit einem Rechteckkollimator ein ca. 1 cm schmaler Schlitz bestrahlt wird, in den die
Kurzlamellen je nach gewiinschter Fluenz fiir verschieden lange Zeiten hineingefahren
werden (s. Abbildung [B.9(a)). Ein solcher Multivane-Kollimator ist bereits als Zusatz-
gerét fiir kommerzielle Beschleuniger erhéltlich [26]. Bei diesem Gerét stehen sich die
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Kurzlamellen wie beim Multileaf-Kollimator paarweise gegeniiber, so dafl zur gleichen
Zeit zwei parallele Fluenzprofile unabhéingig voneinander erzeugt werden konnen (s.
Abbildung B9(b)). Die Kurzlamellen verfiigen iiber je einen pneumatischen Antrieb,
mit dem sie sehr schnell (20 ms) in den Strahlengang hinein- oder herausgefahren
werden konnen.
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Abbildung 3.9: Funktionsweise (a) und schematischer Aufbau (b) des Multivane-Kollimators.
Der Antrieb der Kurzlamellen (“vanes”) erfolgt pneumatisch iiber Ventile (“valves”) (b). Jede
Lamelle besitzt einen individuellen Antrieb (“actuator”), gezeigt ist jedoch nur jeder dritte
Antrieb. Die Antriebe der anderen Kurzlamellen befinden sich oberhalb bzw. unterhalb der
dargestellten Ebene. Quellen: [64] 26].

Das Tomotherapie-Konzept ist kompromifilos auf schichtweise Therapie mit fluenz-
modulierten Strahlungsfeldern ausgelegt, und daraus resultieren sowohl Vor- als auch
Nachteile. Zu den Vorteilen gehort die Ermoglichung einer kompakteren und leichteren
Bauweise. Das Beschleunigungsrohr ist in Strahlrichtung orientiert, wodurch schwere
Umlenkmagnete entfallen. Erste Studien haben gezeigt, dafl eine Maximalenergie von
7 MeV mit einem Beschleunigungsrohr von nur 32 cm Lénge erreicht werden kann
[69]. Interessant ist auch der Ansatz, ein feststehendes Ring-Target (s. Abbildung [3.8])
zu verwenden, wodurch Uberhitzungsprobleme verringert und hohere Dosisleistungen
ermoglicht werden. Aufgrund der kurzen Schaltzeiten des Multivane-Kollimators ist
eine quasi-dynamische Fluenzmodulation wéhrend der Rotation des Strahls moglich.
Auch wird durch den bindren Antrieb der Kurzlamellen die Kontrolle ihrer Positionen
vereinfacht. Dies alles fiihrt zu einer sehr effizienten Dosisapplikation in einer bzw. zwei
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parallelen Schichten.

Probleme bereitet jedoch die Bestrahlung ausgedehnter Zielvolumina mit vielen
Schichten. Die Repositionierung des Bestrahlungstisches von Schicht zu Schicht muf}
dabei mit sehr hoher Prizision erfolgen, um Uber- oder Unterdosierungen in den Berei-
chen zu vermeiden, wo die Schichten aneinandergrenzen. Kleine Bewegungen des Pati-
enten auf dem Tisch wahrend der Bestrahlung konnen diese Prézision bereits hinféllig
machen. Eine Rotation des Strahls bei gleichzeitiger Bewegung des Tisches, wobei die
Strahlenquelle im Bezugssystem des Patienten eine spiralenformige Bahn beschreibt,
kann dieses Problem verringern, jedoch nicht ganz aufheben. Ferner wird dadurch die
Berechnung der Fluenzprofile erschwert. Ein weiteres Problem besteht darin, dafl Be-
strahlungen bei gedrehtem Bestrahlungstisch (non-koplanare Bestrahlungen) nur ein-
geschriankt moéglich sind.

Die Probleme des Tomotherapie-Konzeptes im Fall von Bestrahlungen mit wenigen
relativ groflen Strahlungsfeldern ohne Fluenzmodulation, die nach wie vor in vielen
Féllen ihre Berechtigung haben, lassen eine weitverbreitete Realisierung dieses Kon-
zeptes als eher fraglich erscheinen.

3.3 Physikalisch-technische Moglichkeiten bei Be-
strahlungen mit schweren geladenen Teilchen

Unter schweren geladenen Teilchen werden hier geladene Teilchen verstanden, deren
Ruhemasse wesentlich grofler als die von Elektronen ist. Die fiir die Strahlentherapie
wichtigsten Vertreter dieser Teilchenart sind die Protonen. Eine Therapie mit schwere-
ren lonen (schwerer als Protonen) wird gegenwértig nur in Chiba (Japan) durchgefiihrt,
wo seit kurzem mit Kohlenstoff-Ionen bestrahlt wird [41]. Auch bei der Gesellschaft fiir
Schwerionenforschung in Darmstadt ist eine Therapie mit '2C geplant [39]. Protonen
und schwerere Ionen haben in bezug auf ihre physikalische Dosisverteilung sehr dhn-
liche Eigenschaften. Unterschiede basieren im wesentlichen auf dem Fragmentierungs-
effekt (s. Abschnitt 2.1.2]). Der wesentliche Vorteil, den man sich von der Verwendung
schwererer Ionen verspricht, ist die aufgrund des Hoch-LET-Effektes héhere biologische
Wirksamkeit im Bereich des Bragg-Peaks. Diese biologischen Effekte sollen jedoch nicht
Gegenstand der vorliegenden Arbeit sein, so daf sich die folgenden Betrachtungen auf
die Protonentherapie beschranken werden.

3.3.1 Erzeugung von Protonenstrahlung fiir die Tumorthera-
pie
Die erste Vorstudie zur Tumortherapie mit Protonen stammt bereits aus dem Jahr

1946. Damals erkannte R. Wilson, dafl die zu jener Zeit im Bau befindliche Beschleuni-
gergeneration hervorragend dazu geeignet war, therapeutisch nutzbare Protonenstrah-
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lung zu erzeugen [115]. 1955 wurde die erste Patientenbestrahlung mit Protonen am
Lawrence Berkeley Laboratory (Kalifornien) durchgefiihrt [102]. Heute (Stand Januar
1995) wird weltweit an 16 Zentren mit Protonen bestrahlt. Bisher wurden insgesamt
»nur etwa 15000 Patienten behandelt [91], davon die weitaus meisten in Boston (iiber
6000). Die Tendenz ist jedoch stark steigend. So werden in den kommenden drei Jahren
fiinf neue Protonentherapieanlagen in Betrieb gehen, und zehn weitere Anlagen sind
fiir die fernere Zukunft geplant [91].

Bislang sind die meisten Therapieeinrichtungen an grofle physikalische Beschleuni-
gerzentren angegliedert, und die urspriinglich fiir kernphysikalische Experimente vor-
gesehenen Beschleuniger werden zur Tumortherapie zweckentfremdet. Der Hauptgrund
dafiir sind die enormen Kosten der Teilchenbeschleuniger. Diese Tatsache hat jedoch zur
Folge, dafl in vielen Fillen keine optimalen Bedingungen fiir die Tumortherapie vorlie-
gen. Es gibt daher gerade in den letzten Jahren Bestrebungen, dedizierte Beschleuniger
fiir die Tumortherapie zu bauen und in Kliniken zu integrieren. Das ehrgeizigste Pro-
jekt dieser Art ist das Protonentherapiezentrum der Universitdt von Loma Linda in
Kalifornien mit insgesamt vier Bestrahlungsplétzen [92].

Die klinischen Anwendungsgebiete der Protonenstrahlung richten sich nach den
erreichbaren Energien. Falls weniger als 70 MeV verfiigbar sind, beschrénkt sich die
Therapie nach Abbildung 2.3] zwangsldufig auf oberflachennahe Tumoren. In diesem
Fall werden insbesondere Augentumoren behandelt, wofiir etwa 60 MeV ausreichen. Zur
Therapie tiefliegender Tumoren werden Energien von mehr als 160 MeV (Reichweite
17 cm) bendtigt.

Als Beschleuniger fiir die Protonentherapie kommt sowohl das Synchrotron als auch
das Zyklotron in Frage [12]. Das Synchrotron hat den wesentlichen Vorteil, dafl es Pro-
tonen mit verschiedenen Energien erzeugen kann. Dazu kommen ein relativ geringes
Gewicht und ein relativ niedriger Energieverbrauch. Ein Nachteil ist jedoch der im we-
sentlichen durch den Injektor und die Pulswiederholrate begrenzte Teilchenstrom. Der
fiir die Strahlentherapie erforderliche mittlere Strom im Nanoampere-Bereich [112] [12]
kann mit einem Synchrotron, insbesondere wenn — wie in Loma Linda — mehrere Thera-
pieplétze von einem Beschleuniger aus versorgt werden sollen, nur bei optimalem Design
erreicht werden [12]. Das Zyklotron bzw. das Synchrozyklotron kann die erforderlichen
Strome dagegen ohne weiteres liefern. Auch gilt es als sehr zuverléssiger Beschleuni-
ger fiir klinische Zwecke [90]. Nachteilig ist hier allerdings die Tasache, daf nur eine
Energie erzeugt werden kann. Ferner stellt das hohe Gewicht des Magneten, das in der
GroBenordnung von 165 Tonnen liegt, ein Problem dar [47]. Derzeitige Entwicklungen
gehen in Richtung kompakter supraleitender Synchrozyklotrons [11]. Allein durch das
Ausnutzen der Supraleitung kann das Gewicht der Magneten um einen Faktor von etwa
17 reduziert werden [112].

SchlieBlich ist auch der Einsatz eines Linearbeschleunigers denkbar. So wird ge-
genwirtig dariiber nachgedacht, ob Linearbeschleuniger als Nachbeschleuniger fiir die-
jenigen Protonentherapiezentren eingesetzt werden konnen, die bisher aufgrund der zu
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kleinen Energien nur oberflichennahe Tumoren behandeln kénnen [12].

3.3.2 Die Protonengantry

Bei fast allen der heute bestehenden Protonentherapieeinrichtungen wird mit raumlich
festen vertikalen oder horizontalen Strahlen behandelt. Dies ist z. B. bei Bestrahlungen
von Augentumoren vollkommen ausreichend. Zur konformierenden Bestrahlung tieflie-
gender Tumoren sind jedoch i. allg. mehrere Strahlungsfelder aus unterschiedlichen
Richtungen erforderlich (vgl. Kapitel 2]). Die stets mogliche Drehung des Bestrahlungs-
tisches oder -Stuhles in der Horizontalebene ist nicht immer ausreichend. Oft ist es
wiinschenswert, den Strahl wie bei Photonenbestrahlungen isozentrisch in der Ver-
tikalebene drehen zu kénnen, um — bei zusétzlicher Tischdrehung — Einstrahlungen
aus allen Richtungen in einer 4m-Geometrie zu erméglichen. Erst dadurch kénnen alle
Moglichkeiten der Dosiskonformation ausgeschopft werden.

Nun ist die dazu nétige mehrfache magnetische Strahlumlenkung bei Protonen im
100-MeV-Bereich aufgrund der hohen Steifigkeit des Strahls naturgeméifl wesentlich
aufwendiger als bei Elektronen im 10-MeV-Bereich. Die einzigen bisher in der Thera-
pie eingesetzten Protonengantries (in Loma Linda) haben daher enorme Dimensionen
mit Durchmessern von etwa 12 m [92]. Am Paul Scherrer Institut (PSI) in Villigen,
Schweiz, wurde vor kurzem eine ,, Kompaktgantry“ mit einem Durchmesser von nur
4 m fertiggestellt. Die bemerkenswerte Reduktion der Abmessungen konnte durch eine
Kombination der Strahlablenkung mit der Strahloptik der Gantry und eines zur Ro-
tationsachse ezzentrisch an der Gantry montierten Patiententisches erreicht werden (s.
Abbildung BI0). Die erste Patientenbehandlung mit dieser Gantry ist fiir Ende 1995
am PSI vorgesehen [61]. Weitere Installationen von Gantries fiir die konformierende
Tumortherapie mit Protonen sind geplant. Auch gibt es Ansiitze, ein supraleitendes
Zyklotron direkt auf einer Gantry zu montieren, wodurch die Strahlfiihrung erheblich
vereinfacht wiirde [11].

3.3.3 Strahlformung, Energie- und Fluenzmodulation

Der nach dem Austritt aus dem Beschleuniger zunéchst feine und ndherungsweise mo-
noenergetische Protonenstrahl muf fiir die Tumortherapie sowohl lateral als auch in
der Tiefe aufgeweitet werden. Eine laterale Aufweitung erreicht man entweder durch
passive Streuung oder durch ,,Spot-Scanning“-Techniken.

3.3.3.1 Passive Aufstreuung

Bei der passiven Technik werden Streufolien aus Materialien hoher Ordnungszahl (bei-
spielsweise Blei) verwendet, die eine starke laterale Aufstreuung bei geringem Energie-
verlust bewirken. Heute wird im allgemeinen eine von Koehler et al. entwickelte Me-
thode verwendet, bei der zwei Streufolien zum Einsatz kommen, von denen die zweite
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Abbildung 3.10: Schematische Darstellung der am PSI entwickelten kompakten Protonen-
gantry. Ansicht von oben bei um 90° gegeniiber der Ausgangslage gedrehter Gantry. Der von
links einfallende Protonenstrahl verlduft dabei in der horizontalen Ebene. Er wird an drei
Stellen durch Magnete umgelenkt. Der Patiententisch ist exzentrisch zur Rotationsachse an
der Gantry montiert. In der Darstellung ist der Tisch um 45° gegeniiber seiner Ausgangslage

gedreht. Quelle: [73].

mit kreisformigen oder ringférmigen konzentrischen Strahlstoppern versehen ist [54].
Auf diese Weise konnen Strahlungsfelder mit Durchmessern bis zu etwa 20 cm homo-
gen ausgestrahlt werden, bei optimierter Form der Streufolien [38] auch grofere Felder.
Eine Anpassung an die Projektion des Zielvolumens erreicht man durch individuell
angefertigte Kollimatoren oder durch Multileaf-Kollimatoren.

Zur Aufweitung des Bragg-Peaks in der Tiefe wird ein rotierender stufenformi-
ger Absorber in den Strahlengang gebracht, der als ,,Range-Modulator-Rad* bezeich-
net wird. Dieser Absorber wird meistens aus Plexiglas hergestellt und setzt sich aus
iiberlagerten Kreisausschnitten mit unterschiedlichen Offnungswinkeln zusammen [53].
Die Modulation des Energiespektrums und die daraus folgende Aufweitung des Bragg-
Peaks zum SOBP ergibt sich dadurch, dafl fiir verschiedene Bruchteile der Bestrah-
lungszeit verschieden dicke Schichten des Absorbermaterials im Strahlengang liegen.
Die genaue Form des Range-Modulator-Rades mufl anhand der gewiinschten Wich-
tungsfaktoren W (R) fiir die einzelnen Bragg-Peaks in den Tiefen R berechnet werden
(vgl. auch Abschnitt ZT.2]). Es ergibt sich eine iiber den gesamten Strahlquerschnitt
feste Breite des SOBP, die an die maximale Ausdehnung des Zielvolumens in der Tiefe

angepafit werden mufl. Zusétzlich kann durch Kompensatorent dafiir gesorgt werden,
dafl der scharfe Dosisabfall am Ende des SOBP an den distalen (der Strahlenquel-

10Man beachte, dafl ein Kompensator bei ungeladenen Teilchen eine Modulation der Fluenz und bei
geladenen Teilchen eine Modulation der Energie und damit der Reichweite bewirkt.
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Abbildung 3.11: Schematische Darstellung der passiven Strahlaufweitungstechnik im Quer-
schnitt. Die Absténde der einzelnen Komponenten sind nicht mafistabsgetreu gezeichnet. Die
Achse des (nicht rotationssymmetrischen) Range-Modulator-Rades liegt aulerhalb der dar-
gestellten Querschnittebene; ansonsten wiirde sich die gezeigte Stufenform nicht ergeben. Der
Hochdosisbereich (100%-Isodosis) wird distal durch den Kompensator an die Form des Ziel-
volumens angepafit. Der Tiefenbereich, in dem die 100% Dosis wirksam wird, ist jedoch iiber
den gesamten Strahlquerschnitt konstant. Dadurch ergibt sich proximal eine Uberdosierung
im Normalgewebe. Quelle: [81].

le abgewandten) Rand des Zielvolumens angepafit werden kann (s. Abbildung [BIT]).
Wegen der konstanten Breite des SOBP ist eine gleichzeitige Anpassung an den proxi-
malen (der Strahlenquelle zugewandten) Rand jedoch i. allg. nicht moglich, so dafl die
Moglichkeiten zur Dosiskonformation hier eingeschrinkt sind.

3.3.3.2 Spot-Scanning

Eine flexiblere aber auch technisch aufwendigere Alternative zur passiven Streuung be-
steht darin, einzelne kleine Regionen (,Spots“) im Zielvolumen diskret nacheinander
zu bestrahlen. Die Wichtung und damit die Fluenz ergibt sich dabei direkt iiber die
Verweilzeit des Strahls an den jeweiligen Spots. Die laterale Position des Protonen-
Nadelstrahls kann zwischen den Einzelbestrahlungen mittels zweier Ablenkmagnete
verdndert werden. In Strahlrichtung werden die einzelnen Spots iiber eine aktive Ein-
stellung der Energie angesteuert. Eine sehr dhnliche Methode ist das ,, Raster-Scanning*
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[39]. Dabei wird der Strahl dynamisch iiber den zu bestrahlenden Bereich bewegt.

Patient

Zielvolumen
(=100 % Dosis) ‘

Ablenkmagnete Range-Shifter

T

Absorberplatten
im Strahlengang

Abbildung 3.12: Schematische Darstellung der Spot-Scanning-Technik. Die bestrahlten
»opots® sind im Zielvolumen eingezeichnet. Der Hochdosisbereich kann mit dieser Technik
optimal an das Zielvolumen angepafit werden. Quelle: [81].

Die jeweils gewiinschte Energie kann entweder direkt am Beschleuniger eingestellt
werden (nur moglich bei Synchrotrons) oder iiber eine Reduktion der festen Energie
des Beschleunigers durch in den Strahlengang eingebrachte Absorberplatten erreicht
werden. Bei der zweiten Methode ist ein Mechanismus erforderlich, der Absorberplat-
ten von unterschiedlicher Dicke mit hoher Geschwindigkeit in den Strahlengang hinein-
und herausfahren kann. Um eine homogene Dosisverteilung im Zielvolumen erreichen
zu konnen, sollte der Abstand der Spots kleiner als die Halbwertsbreite des verwen-
deten ,,Nadelstrahls® sein. Diese richtet sich nach der gewiinschten Auflosung und der
tolerierbaren Bestrahlungszeit und liegt allgemein zwischen 5 und 10 mm.

Mit der Spot-Scanning-Technik lassen sich die physikalischen Moglichkeiten der
Dosiskonformation bei Protonenbestrahlungen voll ausschopfen. Naturgeméaf ist aber
auch hier eine gewisse Dosisdeposition im Eingangskanal unvermeidlich (vgl. Abschnitt
2.1.2)). Ein potentieller Nachteil der Spot-Scanning-Technik besteht darin, daf sie emp-
findlicher gegeniiber Bewegungen des Patienten und seiner inneren Organe — insbeson-
dere bei der Atembewegung — wihrend der Bestrahlung ist. Diesbeziigliche Untersu-
chungen haben gezeigt, dafl der daraus resultierende Fehler wie zu erwarten aufgrund
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des Mittelungseffektes bei fraktionierter Bestrahlung etwa mit der Wurzel der Anzahl
der Fraktionen abnimmt. Bei fraktionierter Bestrahlung und bei geeigneter Wahl der
Abtastreihenfolge der einzelnen Spots sind die Bewegungsartefakte gering [74].



Kapitel 4
Experimentelle Ergebnisse

Der néchste logische Schritt besteht nun darin, die beschriebenen Methoden zur Do-
siskonformation auch experimentell in Phantomen zu realisieren und zu verifizieren.
In diesem Kapitel wird anhand eines klinisch relevanten Falls demonstriert, dafl eine
optimierte fluenzmodulierte Photonenbestrahlung bereits mit den heute zur Verfiigung
stehenden Techniken durchgefiihrt werden kann. Die resultierende dreidimensionale
Dosisverteilung wurde gemessen und mit der Form und Lage des Zielvolumens und der
Risikoorgane verglichen. Zunéchst aber wurden Messungen durchgefiihrt, um zu ermit-
teln, mit welcher Genauigkeit und mit welchem Aufwand vorgegebene Fluenzprofile
realisiert werden konnen. Dieses Kapitel beschrankt sich ausschliellich auf Photonen-
bestrahlungen.

4.1 Experimentelle Verifikation der Fluenzmodu-
lation fiir Photonen

Die diskrete Fluenzmodulation mit der in Abschnitt [3.2.2.1] beschriebenen Sweep-
Technik wurde fiir das Fluenzprofil aus Abbildung [3.7(a) sowie fiir ein weiteres Profil
realisiert. Dabei wurden jeweils zwei verschiedene Auflosungen A® verwendet. Diese
wurden so gewéhlt, daBl die mittlere (RMS, “root mean square”) Abweichung des dis-
kreten Stufenprofils vom gewiinschten Profil einmal 2 MU und einmal 5 MU betrug.
Dariiber hinaus wurde eine zweidimensionale Fluenzverteilung in Form eines Sattels
realisiert und verifiziert. Da die Fluenzverteilungen mefitechnisch nur duflerst schwer
zu erfassen sind, muBlte die Verifikation auf einem Umweg {iber die aus den Fluenzver-
teilungen resultierenden Dosisverteilungen erfolgen.

4.1.1 Eindimensionale Beispiele

Aufgrund einiger technischer Probleme mit dem zur Verfiigung stehenden Prototyp
eines kommerziellen Multileaf-Kollimators (Mark 0, Varian Assoc.) wurde die Fluenz-

78
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modulation fiir die eindimensionalen Fluenzverteilungen mit dem asymmetrisch ein-
stellbaren Blendenpaar des Rechteckkollimators eines medizinischen Linearbeschleuni-
gers (Clinac 600C, Varian Assoc.) realisiert. Solange die Fluenzverteilung nur in einer
Richtug (), nicht aber in y-Richtung moduliert wird, unterscheidet sich dieser Ansatz
nicht prinzipiell von der Verwendung eines Multileaf-Kollimators, da in diesem Fall
ohnehin alle Lamellen das gleiche Bewegungsmuster ausfiithren miifiten.
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Abbildung 4.1: Verifikation der eindimensionalen Fluenzmodulation mit der diskreten Sweep-
Technik. Dargestellt sind mit verschiedenen Auflésungen diskretisierte Fluenzprofile (- - -) und
die sich daraus theoretisch ergebenden Dosisprofile (4) sowie gemessene Dosisprofile (- - -).
Bei (a) und (c) betrégt der mittlere Fehler durch die Diskretisierung weniger als 2 MU. Hier
stimmt das diskretisierte Fluenzprofil gut mit dem vorgegebenen iiberein. Bei (b) und (d)
betrédgt der mittlere Diskretisierungsfehler etwa 5 MU.

Die 6-MV-Bremsstrahlung aus dem Beschleuniger wurde senkrecht auf einen Thera-
pieverifikationsfilm (Kodak XV-II) gerichtet, der in 1,5 cm Tiefe in ein 30 cm x 30 cm
X 7,5 cm grofles gewebedquivalentes Phantom (RMI Inc.) eingebracht war. Die asym-
metrischen Blenden wurden auf die Positionen gesetzt, die nach dem Verfahren der



80 KAPITEL 4. EXPERIMENTELLE ERGEBNISSE

diskreten Sweep-Technik vorausberechnet worden waren. Das andere Blendenpaar des
Rechteckkollimators produzierte wihrend des gesamten Experiments eine Feldbreite
von 20 cm. Nach dem Erreichen einer jeden Zwischenposition in der berechneten Fol-
ge von Schritten wurde mit A® bestrahlt. Die Dosisverteilung wurde dann aus der
optischen Dichte des entwickelten Films mit Hilfe einer Kalibrierungskurve ermittelt
[19].

Um eine Vergleichbarkeit herzustellen, wurden die diskreten Fluenzprofile mit ei-
nem Faltungsalgorithmus [I17], der die Streuverhéltnisse im Phantom simuliert, in
Dosisprofile umgerechnet. Die Ergebnisse sind in Abbildung [4.1] dargestellt. Die Ab-
weichung zwischen berechneter und gemessener Dosis ist generell kleiner als 2% der
Maximaldosis und liegt damit in der Gré8enordnung der Meffehler der Filmdosimetrie;
lediglich an wenigen Stellen, insbesondere am Feldrand, erreichen die Fehler £3%. Es
kann daher auf eine gute Ubereinstimmung zwischen der tatsichlichen Fluenzverteilung
und der diskretisierten gewiinschten Verteilung geschlossen werden, obwohl zu erwarten
ist, da} die Abweichungen der Fluenzprofile etwas grofler sind als die der Dosisprofile.
Eine quantitative Abschétzung der Fehler der Fluenzprofile ist fiir die Anwendung in
der Strahlentherapie kaum von Interesse, da hier allein die Dosis von Bedeutung ist.

Wie Abbildung [4.1] zeigt, kénnen grofiere Fehler nur durch die Diskretisierung ver-
ursacht werden. So kann beispielsweise bei dem in Abbildung [II(b) gezeigten Profil,
das in nur 5 Schritten mit A® = 20 MU erzeugt wird, das erste lokale Maximum
des gewiinschten Profils (s. Abbildung B.7(a)) nicht mehr aufgelst werden. Fiir die
Erzeugung der meisten praxisrelevanten Fluenzprofile sind etwa 20 bis 30 Schritte er-
forderlich, um den Diskretisierungsfehler gering (RMS-Abweichung unter 2% der Ma-
ximalfluenz) zu halten.

4.1.2 Zweidimensionales Beispiel

Eine zweidimensionale sattelformige Fluenzverteilung wurde mit einem Multileaf-Kolli-
mator erzeugt, der in einen 18-MV-Linearbeschleuniger (Clinac 2100C, Varian Assoc.)
integriert war. Fiir diesen Fall wurde die diskrete Sweep-Technik in 34 Schritten mit
A® = 5 MU realisiert. Die theoretisch erwartete Dosisverteilung ist zusammen mit der
gemessenen Dosisverteilung in Abbildung dargestellt. Ein quantitativer Vergleich
zeigt auch hier bis auf einige Ausnahmen am Rand der Verteilung geringe Abweichun-
gen von weniger als £2 %. Es fallt ins Auge, dafl die Dosisverteilung relativ glatt
erscheint, obwohl die zugrunde liegende Fluenzverteilung aufgrund der diskreten Ab-
folge von Schritten in z-Richtung und der endlichen Breite der Lamellen (1 c¢m) in
y-Richtung eine Stufenform aufweist. Dies 148t sich dadurch erkléren, dafl die Stufen
zum grofen Teil durch Streuung geglattet werden. Auch Leckstrahlung zwischen den
Lamellen stellt offensichtlich kein Problem dar.
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Relative Dosis
Relative Dosis

Abbildung 4.2: Verifikation der zweidimensionalen Fluenzmodulation mit dem Multileaf-
Kollimator unter Verwendung der diskreten Sweep-Technik. Gegeniibergestellt sind hier die
theoretisch erwartete Dosisverteilung (a) und die gemessene Dosisverteilung (b).

4.1.3 Linearitidt und Stabilitit eines Linearbeschleunigers bei
kleinen Monitoreinheiten

Ein potentielles Problem der diskreten Sweep-Technik besteht darin, dal bei jedem
Schritt nur eine sehr geringe Dosis appliziert wird. Gehen wir von einer Bestrahlungs-
fraktion mit 200 MU und von 10 Strahlungsfeldern aus, so werden pro Strahlungsfeld
etwa 20 MU eingestrahlt. Bei 20 bis 30 Schritten pro Feld bedeutet das grofenord-
nungsméfig 1 MU pro Schritt. Dem Monitorsystem des Beschleunigers wird dabei also
eine hohe Genauigkeit bei kleinen Dosiswerten abverlangt. Um das zu testen, wurde die
Linearitdt und Stabilitéit des verwendeten Linearbeschleunigers (Clinac 2100C) durch
eine lonisationskammer-Referenzmessung bis zu sehr kleinen Dosisabgaben iiberpriift.
Das in Tabelle 1] zusammengefafite Ergebnis demonstriert auch noch bei 1 MU eine
ausreichende Genauigkeit, mit Abweichungen von kleiner als £2%. Bei Wanderwellen-
beschleunigern konnen hier jedoch grofiere Fehler auftreten.

4.2 Verifikation einer optimierten fluenzmodulier-

ten Photonenbestrahlung fiir einen klinischen
Fall

Zur Verifikation und Demonstration der Mdéglichkeiten, die eine optimierte fluenzmo-
dulierte Strahlentherapie bietet, wurde der klinisch bedeutsame Fall eines Prostata-
Tumors herangezogen. Aufgrund der rdumlichen Nihe des Zielvolumens zu den Risiko-
organen, insbesondere zum Rektum und zur Blase, stoflen konventionelle Ansétze der
Strahlentherapie hier schnell an ihre Grenzen.
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Gemessene Dosis in cGy

MU Vorgabe Messung 1 Messung 2 Messung 3 Mittelwert

200 199,03 199,13 199,03 199,06
100 99,61 99,66 99,99 99,76
50 49,81 49,86 49,86 49,84
10 10,01 10,00 10,02 10,01

) 2,005 4,995 2,015 9,005

2 2,012 2,002 2,007 2,007

1 1,021 1,016 1,021 1,019

Tabelle 4.1: Uberpriifung der Linearitit und Stabilitéit der applizierten Dosis bis hinab zu
kleinen Dosiswerten bei einem kommerziellen 18-MV-Linearbeschleuniger.

4.2.1 Optimierung und Realisierung der Fluenzverteilung

Als Grundlage wurden die Daten eines Patienten des M.D. Anderson Cancer Center
in Houston verwendet. Es lagen CT-Schnittbilder im Bereich des Beckens mit einem
Schichtabstand von 5 mm vor. Die Konturen des Zielvolumens und der Risikoorgane
wurden von einem Strahlenonkologen in 16 Schnittbilder eingezeichnet. In Abbildung
3] sind diese Konturen fiir die mittlere Schicht (y = 0) dargestellt. Nach Abspeiche-
rung der Konturen in einem Computer wurde das in Abschnitt [3.1.4] beschriebene Op-
timierungsverfahren gestartet. Es wurden 9 koplanare Einstrahlrichtungen (¢ = 0) mit
einem konstanten Winkelabstand von 40° im gesamten Winkelbereich 6 = 0°, ..., 360°
verteilt. Um eine Durchstrahlung eines Trégers im Bestrahlungstisch und damit eine
Beeinflussung der Fluenzverteilung zu vermeiden, wurde der bei # = 0° (direkt von
unten) einfallende Strahl invertiert.

Die Optimierung wurde mit der Zielfunktion aus Gleichung bzw. durch-
gefiihrt. Die dabei verwendeten Parameter sind in Tabelle zusammengestellt. Es
waren in diesem Fall 11 Iterationsschritte ausreichend. Die Rechenzeit betrug 2,3 Mi-
nuten auf einer SPARC 10 (Sun Micro Systems). In Abbildung [1.4la) ist eine auf diese
Weise optimierte Fluenzverteilung fiir eines der 9 Strahlungsfelder (§ = 160°, Gantry-
winkel 20°) dargestellt. Die Fluenzverteilungen wurden unter Verwendung der diskreten
Sweep-Technik (s. Abschnitt B.2.2.1)) mit dem Varian Multileaf-Kollimator realisiert.
Fiir jedes Strahlungsfeld wurden dabei zwischen 20 und 30 Einzeleinstellungen des
Multileaf-Kollimators benotigt.

Fiir die Fluenzverteilung aus Abbildung [4.4[(a) wurde die resultierende Dosisvertei-
lung entsprechend Abschnitt einzeln gemessen (Abbildung [4.4[(b)). Man erkennt,
daf3 die grobe Form der Fluenzverteilung reproduziert wird; einzelne Spitzen in der Flu-
enzverteilung werden jedoch durch Streuung und Halbschatteneffekte ,, verschmiert*.
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Abbildung 4.3: Eingezeichnete Konturen in der mittleren Schicht des CT-Schichtdatensatzes.
Es bedeuten: T—Zielvolumen (,, Target“), R—Rektum, B-Blase, P-Beckenknochen (,,Pelvis®),
F-Oberschenkelknochen (,,Femur®).

Parameter der Optimierung

Optimierungskriterien DS [Gy] W9 DT [Gy] WT
Zielvolumen 65 1 65 1
Rektum 0 0 40 3
Blase 0 0 55 3

Diskretisierung des Volumens
VoxelgroBe (Ax - Ay - Az) 1-4,87-1 mm?

Voxelanzahl (Ny) 97-19-97 = 178771

Diskretisierung der Fluenzverteilung
Nadelstrahlgrofe (Az’ - Ay') 2,21 -10 mm?
Anzahl der Strahlungsfelder (Ng) 9
Anzahl der Nadelstrahlen (Ny) 67-11-9 = 6633

Tabelle 4.2: Parameter fiir die Optimierung der Dosisverteilung bei einer Prostata-Bestrah-
lung.

4.2.2 Die Phantommessung

Zur Bestimmung der dreidimensionalen Dosisverteilung, die sich bei der Uberlagerung
aller 9 Strahlungsfelder ergibt, wurde ein Phantom hergestellt, das aus 1 cm dicken
Polystyrol-Scheiben bestand. Kommerziell erhéltliche Schichtphantome wie das weit
verbreitete Alderson-Rando-Phantom konnten wegen des zu groflien Schichtabstands
von 2,5 cm nicht verwendet werden. Die Scheiben des Phantoms wurden entsprechend
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Abbildung 4.4: (a) Zweidimensionale optimierte Fluenzverteilung fiir eines von 9 Strahlungs-
feldern (0 = 160°) bei der Bestrahlung eines Tumors der Prostata (relative Einheiten). (b)
Resultierende Dosisverteilung gemessen in einer Ebene senkrecht zur Einstrahlrichtung.

der dueren Patientenkontur, die auf den CT-Schnittbildern erkennbar war, ausgeségt.
Jeder zweite in einer Serie von 18 aufeinanderfolgenden CT-Schnitten wurde so fiir die
Herstellung des Phantoms herangezogen. Polystyrol kann fiir Photonenstrahlung mit
Energien im MeV-Bereich als gewebedquivalent angesehen werden. Inhomogenitéten
der Dichteverteilung konnen so natiirlich nicht beriicksichtigt werden. Sie spielen im
Beckenbereich bei den betrachteten Energien jedoch keine nennenswerte Rolle.

Jede Scheibe des Phantoms wurde mit drei kleineren Bohrungen von je 2 mm Durch-
messer sowie mit zwei groleren Bohrungen versehen. In die beiden gréfleren Bohrungen
wurden Stédbe aus Plexiglas gesteckt, um die Scheiben zusammenzuhalten. Zwischen je-
weils zwei Scheiben wurden Therapieverifikationsfilme (Kodak XV-II) gelegt. Danach
wurden drei lange Stahlstifte durch die kleineren Bohrungen der Scheiben und die
dazwischenliegenden Filme geschoben, um die Position der Filme relativ zum Phan-
tom eindeutig und prézise fiir die spitere Auswertung zu markieren. Die Stahlstifte
wurden dann durch diinne Dréhte ersetzt, die keinen Einflufl auf die Dosisverteilung
hatten, aber ein Verrutschen der Filme verhinderten. Die rdumliche Positionierung
des gesamten Phantoms wurde mit Hilfe der im Bestrahlungsraum installierten Laser
vorgenommen. Abbildung zeigt das zusammengesetzte gebrauchsfertige Phantom.

Die Bestrahlung wurde wieder mit dem Linearbeschleuniger des Typs Clinac 2100C
im 18-MV-Photonen-Modus durchgefiihrt. Der Multileaf-Kollimator wurde dabei um
90° gedreht, so daf jedes Lamellenpaar genau einen Film abdeckte. Die gesamte Do-
sis wurde in 225 Schritten verabreicht, mit 1 MU pro Schritt. Zwischen diesen kurzen
Bestrahlungen wurden die Lamellen des Multileaf-Kollimators bis zur néchsten vor-
ausberechneten Einstellung bewegt. Die gesamte Bestrahlungszeit betrug 34 Sekun-
den. Wegen der langen Totzeiten vergingen jedoch zwischen der ersten und letzten
Einzelbestrahlung etwa 3 Stunden (s. B22Z2.1], letzter Abschnitt).
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Abbildung 4.5: Das zusammengesetzte und mit 7 Verifikationsfilmen bestiickte Mephantom.

4.2.3 Auswertung der Messung

Nach der Bestrahlung und der anschliefenden Filmentwicklung wurde die Verteilung
der optischen Dichte mit einem kommerziellen optischen Densitometer (Macbeth, NY)
und einem Filmscanner (PTW, Freiburg) ermittelt. Die rdumliche Auflésung betrug
3 mm. Der Untergrund der Filme wurde mit Hife eines unbestrahlten Filmes ermittelt
und von der Verteilung abgezogen. Die Dosisverteilung wurde dann unter Verwendung
einer vorher ermittelten Kalibrierungskurve aus der Verteilung der optischen Dichte
bestimmt.

Abbildung zeigt die so ermittelte Dosisverteilung fiir die mittlere Schicht des
Zielvolumens. In Abbildung [.6(b) wurde die auf das globale Dosismaximum normierte
Dosisverteilung der Anatomie iiberlagert. Die ausgewerteten Isodosislinien umfassen
den Dosisbereich zwischen 20% und 100% der Maximaldosis in Schritten von 10%.
Zuséitzlich ist die 95%-Isodosislinie dargestellt. Die Abbildung demonstriert eine gute
Anpassung der gemessenen Dosisverteilung an das Zielvolumen, wihrend das Rektum
und die Blase aus medizinischer Sicht ausreichend geschont werden.

Ein Vergleich zwischen der gemessenen Dosisverteilung (durchgezogene Isodosis-
linien) und der berechneten Dosisverteilung (gepunktete Isodosislinien) wird in Ab-
bildung [1.6/(c) dargestellt. Die Dosisberechnung beruhte in diesem Fall noch auf ei-
nem stark vereinfachten Algorithmus, der Streueffekte fast vollstdndig vernachléssigte
[16]. Es zeigt sich eine geringe Verschiebung aber eine sehr gute Ubereinstimmung der
Form der 80%-Isodosislinien. Allerdings ergibt sich ein deutlicher Unterschied zwischen
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Abbildung 4.6: Darstellung der Dosisverteilung in der mittleren Schicht (vgl. Abbildung
E3). (a) Negativ-Darstellung der Filmschwérzung. (b) Superposition der gemessenen Dosis-
verteilung mit den anatomischen Strukturen; R-Rektum, B-Blase, P-Beckenknochen. Die
gepunktete Region ist das Zielvolumen. Die Isodosiswerte erstrecken sich von 20% bis 100%
in Schritten von 10% des globalen Dosismaximums. Zusétzlich ist die 95% Isodosis darge-
stellt. Das Kreuz markiert das Isozentrum. (c) Vergleich der gemessenen und berechneten
Isodosislinien (50% und 80%).
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den gemessenen und den berechneten 50%-Isodosislinien. Ahnliche Abweichungen wur-
den auch in den anderen Schichten gefunden. Die berechneten 50%-Isodosislinien sind
generell weniger glatt und weniger ausgedehnt als die gemessenen Linien. Bei einer
nachtriglichen Berechnung mit einem genaueren Algorithmus [I8] (gestrichelte Isodo-
sislinien) traten diese systematischen Abweichungen nicht mehr auf.

In Abbildung 4.7 sind die entsprechend ausgewerteten Filme fiir die anderen Schich-
ten dargestellt, und zwar in d.7(a)-(c) die fuBwérts (inferior) und in [L7(d)-(f) die
kopfwirts (superior) gelegenen Filme. Wenn man die Dosisverteilung von Schicht zu
Schicht verfolgt, erkennt man, dafl sich der Bereich der hohen Dosis entsprechend der
Lage des Zielvolumens nach unten (posterior) verschiebt. In allen Schichten wird die
gewiinschte Einbuchtung der Dosisverteilung, die der Anatomie zwischen dem Rektum
und dem Zielvolumen angepaft ist, sichtbar. Hier zeigt sich auch, zumindest im oberen
Dosisbereich, ein hoher Gradient der Dosisverteilung. Die Form der Dosisverteilung ist
der Form des Zielvolumens in allen Schichten gut angepaft. Die 100%-Isodosislinie, die
den maximalen gemessenen Dosiswert von 0,91 Gy représentiert, taucht nur in Schicht
(d) auf. Die berechnete Maximaldosis betréagt 0,90 G . Damit stimmen die gemessene
und die berechnete Dosisverteilung absolut sehr gut {iberein. Besonders deutlich wird
der hohe Grad der Dosiskonformation in der dreidimensionalen Darstellung der 80%-
und 90%-Isodosisflichen in Abbildung 8]

Trotz der allgemein guten Dosiskonformation treten offensichtliche Abweichungen
der Isodosislinien von den anatomischen Konturen auf. Auch ein quantitativer Ver-
gleich der gemessenen und berechneten 50%- und 80%-Isodosen brachte an einigen
Stellen Abweichungen bis zu 5 mm zutage. Als mogliche Fehlerquellen sind zunéchst
Verschiebungen der Dosisverteilungen in den einzelnen Schichten zu betrachten. Diese
konnen einer Kombination der folgenden Faktoren zugeschrieben werden: (i) Ungenau-
igkeiten bei der Positionierung der Filme im Phantom (41 mm), (ii) Fehler bei der
Ausrichtung des Phantoms auf dem Bestrahlungstisch anhand der Lasermarkierungen
(+1 mm), (iii) mangelnde Ubereinstimmung der Laser mit dem Isozentrum (+1 mm)
und (iv) Fehler bei der Positionierung der Filme im Filmscanner (£0,5 mm). Eine
Kombination dieser Einfliisse fithrt zu einem Gesamtverschiebungsfehler von 4+2 mm.

Zusétzlich sind Faktoren zu beriicksichtigen, die zu Abweichungen der Form der Iso-
dosislinien fithren. Dazu gehoren Fehler bei der densitometrischen Ermittlung der Film-
schwérzung und bei der anschlieBenden Bestimmung der Dosis aus der Filmschwirzung.
Diese Fehler wurden zu 2% der Maximaldosis abgeschétzt und fithren zu Fehlern in
der Lage der Isodosislinien von 2 mm bei der 50%-Isodosis und +1 mm bei der
80%-Isodosis. Addiert man diese Fehler quadratisch zu den Verschiebungsfehlern und
beriicksichtigt weitere kleinere Einfliisse wie z. B. ein geringfiigiges Kalibrierungspro-
blem des Multileaf-Kollimators und Diskretisierungsfehler (bei der Abtastung des Films
und der Ermittlung der Isodosislinien), so ergeben sich mittlere Gesamtfehler von 43

IDie Dosis wurde auf diesen Wert begrenzt, um eine hohe Empfindlichkeit der Filmmessung zu
gewahrleisten.
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Abbildung 4.7: Darstellung der Dosisverteilungen auflerhalb der mittleren Schicht an den
y-Positionen (a) -3 cm, (b) -2 cm, (¢) -1 cm (fuBwérts) sowie (d) +1 cm, (e) +2 cm, (f) +3
cm (kopfwirts). Der obere Teil zeigt die Filmschwirzung in Negativ-Darstellung, der untere
Teil die ausgewertete Dosisverteilung. Die Isodosiswerte entsprechen denen in Abbildung [4.6l
Das Dosismaximum (100%-Isodosis) befindet sich in Schicht (d). Die Kreuze markieren die
Rotationsachse der Gantry (r=2=0).
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Abbildung 4.8: Dreidimensionale Darstellung der Dosisverteilung und der anatomischen
Strukturen (Bezeichnungen wie in Abbildung [4.3]). (a) Blickrichtung superior-inferior (zum
Fuf} des Patienten). Gezeigt ist die Oberfliche der 80%-Isodosis. (b) Blickrichtung inferior-
superior (zum Kopf des Patienten). Hier wird die 90%-Isodosis dargestellt.

mm im Bereich der 50%-Isodosis und £2,5 mm im Bereich der 80%-Isodosis. Entspre-
chende Fehlerbalken sind in Abbildung [4.6c) eingezeichnet.

Dariiber hinaus gehende Abweichungen der Form der Isodosislinien von der Form
der anatomischen Konturen beruhen auf der Tatsache, dafi die Dicke der Lamellen des
Multileaf-Kollimators doppelt so grofl war, wie der Schichtabstand des CT-Schichtda-
tensatzes. Jedes Lamellenpaar deckte daher zwei CT-Schichten ab. Weil die Form des
Zielvolumens und der Risikoorgane in den verschiedenen Schichten unterschiedlich war,
muflte der Optimierungsalgorithmus einen Kompromif§ finden, der die Parameter der
Optimierung (s. Tabelle [4.2)) in jeweils zwei benachbarten Schichten berticksichtigte.
Natiirlich war dieser Kompromif§ nicht unbedingt fiir jede der beiden Schichten optimal.

AbschlieBend kann gesagt werden, daf eine dreidimensionale Dosiskonformation mit
fluenzmodulierten Strahlungsfeldern durch dieses Phantomexperiment im Rahmen der
technisch erreichbaren Genauigkeit und Auflosung erstmals verifiziert werden konnte.
Die Tatsache, dafl bereits bei der Phantommessung nicht zu vernachldssigende Feh-
ler auftraten, unterstreicht aber die Bedeutung einer sehr genauen Positionierung bei
Bestrahlungen von Patienten.



Kapitel 5

Vergleich zwischen optimierten
Photonen- und

Protonen-Dosisverteilungen anhand
klinischer Fille

Die vergleichende Therapieplanung mit Photonen- und Protonenstrahlung fiir klinische
Fille ist Gegenstand einer laufenden Kooperation zwischen dem Deutschen Krebsfor-
schungszentrum (DKFZ) in Heidelberg und dem Paul Scherrer Institut (PSI) in Vil-
ligen, Schweiz. Fiir diese Vergleichsstudie werden speziell solche Félle ausgewihlt, bei
denen eine besonders komplizierte Form des Zielvolumens vorliegt und eine unmittel-
bare Nachbarschaft des Zielvolumens zu den Risikoorganen besteht, so dal mit kon-
ventionellen Bestrahlungen keine zufriedenstellenden Ergebnisse erzielt werden kénnen.
Als Grundlage werden reale CT-Daten von Patienten verwendet.

Die Zielvolumina und Risikoorgane werden fiir die jeweiligen Fille von Arzten
des DKFZ oder des PSI definiert, die auch die Dosierung vorgeben. Die Optimie-
rung der Dosisverteilung fiir Protonen wird am PSI durchgefiihrt, wéhrend das DKFZ
die Photonen-Dosisverteilung (15-MV-Bremsstrahlungsspektrum) optimiert. Auf die-
se Weise werden die an den beiden beteiligten Institutionen vorhandenen Potentia-
le optimal in die Studie eingebracht. Um die Moglichkeiten und Grenzen der Dosis-
konformation mit der jeweiligen Strahlenart zu ermitteln, wird bei der Planung von
der Verfiigbarkeit der bestmdglichen Bestrahlungstechniken ausgegangen, d. h. Flu-
enzmodulation mit dem Multileaf-Kollimator bei den Photonen und Spot-Scanning
bei den Protonen. Beide Techniken werden derzeit noch im Rahmen von Phantomex-
perimenten getestet (vgl. Kapitel @) und stehen kurz vor dem Einsatz am Patienten.
Die mit der jeweiligen Strahlenart erreichbaren Dosisverteilungen werden vergleichend
gegeniibergestellt. Die geringfiigigen Unterschiede in der biologischen Wirksamkeit zwi-
schen Photonen und Protonen in dem interessierenden Energiebereich (der RBW-Wert
von Protonen im Bragg-Peak wird zu 1,1 angenommen) werden im Rahmen dieser

90
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Studie vernachléssigt.

Die verfiighbaren Optimierungsalgorithmen sind im Prinzip d&hnlich. Beide Algorith-
men optimieren die physikalische Dosisverteilung, genauer gesagt: sie minimieren die
Varianz der Dosisverteilung im Zielvolumen. Obwohl beide Algorithmen weltweit zu
den am weitesten entwickelten zéhlen, bestehen jedoch bei der Implementierung eini-
ge Einschrankungen. Diese miissen, da es sich nicht um prinzipielle Einschrénkungen
handelt, bei der Beurteilung der erreichbaren Dosisverteilungen beriicksichtigt werden.

Photonen-Alg. (DKFZ) Protonen-Alg. (PSI)

Typ phys. Optim. (0?) phys. Optim. (0?)
Toleranzdosiswerte ja nein
Mehrfelder-Optimierung  ja nein
Non-koplanare Felder nein ja
Dosisberechnung Pencil-Beam [18] Pencil-Beam [81]
Inhomogenitatskorrektur — keine radiolog. Pfad [8§]

Tabelle 5.1: Gegeniiberstellung der Gemeinsamkeiten und Unterschiede der Optimierungsal-
gorithmen fiir Photonen und Protonen.

Bei dem Photonen-Algorithmus (DKFZ) kann die Beriicksichtigung von Toleranz-
dosen in Risikoorganen direkt geméfl Gleichung erfolgen. Bei dem Protonen-Algo-
rithmus (PSI) kann dies dagegen nur {iber eine geeignete Wahl der Einstrahlrichtungen
geschehen. Der Photonen-Algorithmus erlaubt eine simultane Optimierung fiir mehre-
re Felder; bei dem Protonen-Algorithmus kénnen zwar auch mehrere Felder iiberlagert
werden; die Optimierung muf jedoch fiir die einzelnen Felder unabhéngig voneinander
erfolgen. Diese Einschrinkung ist der Grund dafiir, dafl derzeit bestimmte interessante
Félle aus der Studie ausgeklammert werden miissen — insbesondere solche, bei denen
ein Risikoorgan im Inneren des Zielvolumens liegt. Fiir solche Fille ist eine simultane
Mehrfelder-Optimierung unabdingbar.

Andererseits konnen mit dem Algorithmus des PSI non-koplanare Einstrahlrich-
tungen geplant werden, wihrend dies bei dem Photonen-Algorithmus des DKFZ noch
nicht moglich ist. Die zugrundeliegenden Dosisberechnungsverfahren sind in beiden
Féllen dhnlich. Eine Inhomogenitétskorrektur (eindimensional, iiber die radiologische
Pfadléange [88]) ist aber nur bei dem Protonen-Algorithmus verfiigbar. Die Anwend-
barkeit des Photonen-Algorithmus ist daher insbesondere im Bereich der Lunge einge-
schrankt. Dennoch wird die Qualitét der erreichbaren Dosisverteilungen dadurch nicht
prinzipiell beeinflufit, denn die durch geénderte Absorptions- und Streuverhéltnisse ver-
ursachte Modifikation der Dosisverteilung kann in erster Naherung durch entsprechend
angepafite Fluenzverteilungen aufgehoben werden.

Im folgenden werden nun einige exemplarische Fille aus dieser Vergleichsstudie vor-
gestellt. Zur Bewertung der jeweils erreichbaren Dosisverteilung werden herangezogen:
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Visualisierungen der dreidimensionalen Dosisverteilungen in 3-D-Darstellungen

und in zweidimensionalen Schnittbildern,

Dosis-Volumen-Histogramme fiir das Zielvolumen und relevante Risikoorgane,

Standardabweichungen der Dosisverteilungen im Zielvolumen,

Minimal- und Maximalwerte der Dosis im Zielvolumen sowie

e signifikante Maximaldosiswerte in Risikoorganen.

Bei der Bestimmung der signifikanten Maximaldosis wird nach der Empfehlung der
ICRU 50 [45] die Nebenbedingung beriicksichtigt, dal dieser Dosiswert in jedem Punkt
eines zusammenhdngenden Gebietes mit dem Volumen einer Kugel von 1,5 cm Durch-
messer (1,77 cm?) erreicht oder iiberschritten werden muf. Auf diese Weise wird eine
Uberbewertung kleiner Dosisspitzen vermieden. Bei kleinen Organen wird statt des Ku-
gelvolumens ein Viertel des Volumens des Organs gewihlt. Der Wert 1,77 cm?® wurde
in Anlehnung an die ICRU 50 bestimmt. Es ist geplant, diesen Wert aufgrund klini-
scher Daten fiir verschiedene Organe zu modifizieren. Beispielsweise ist fiir die Lunge
als eher parallel strukturiertem Organ voraussichtlich ein groflerer Wert anzusetzen,
wihrend fiir das Riickenmark, in dem auch kleinvolumige Uberdosierungen zu erhebli-
chen Schidigungen fithren kénnen, wahrscheinlich ein kleinerer Wert verwendet werden
muf.

Die biologischen Wirkungswahrscheinlichkeiten NTCP und TCP werden zwar geméaf3
Abschnitt berechnet, aber bei dem Vergleich nicht beriicksichtigt. Der wesent-
liche Grund dafiir sind die bereits erwdhnten Unsicherheiten in den zugrundeliegenden
biologischen Modellen, die als zu grof3 erachtet werden. Es sei jedoch erwéhnt, dafl die
Nebenwirkungswahrscheinlichkeiten bei Standarddosierungen, d. h. mittleren Dosis-
werten im Zielvolumen von 60 Gy bis 70 Gy, in allen Féllen sehr klein sind (kleiner als
1%). Es muf aber davon ausgegangen werden, dafi dies nicht nur den guten Dosisvertei-
lungen zuzuschreiben ist, sondern auch der Tatsache, dafl gegenwirtig nur schwerwie-
gende Nebenwirkungen beriicksichtigt werden konnen, und dafi die Wahrscheinlichkeit
fiir leichtere Nebenwirkungen grofler ist.

Eine Zusammenstellung der zweidimensional und dreidimensional visualisierten Do-
sisverteilungen befindet sich am Ende der Arbeit.

5.1 Fall1l

Bei dem ersten Fall (vgl. [Farbabbildung F1)) handelt es sich um einen Patienten mit
einem infiltrierend wachsenden Tumor, der urspriinglich von der Hypophyse ausging
(chromophobes Hypophysenadenom) und trotz zweimaliger neurochirurgischer Resek-

tion nicht unter Kontrolle gebracht werden konnte. Aufgrund des weiteren Wachstums
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mit Infiltration u. a. in die Nasenhohle und in beide Nasennebenhohlen hat man es hier
mit einem sehr kompliziert geformten Zielvolumen zu tun, das einen Auslaufer zwischen
die Augen aufweist. Der Patient ist auf dem linken Auge (in der transversalen Schicht
rechts dargestellt) blind, besitzt aber auf dem rechten Auge fast die volle Sehkraft.
Ein besonderes Problem bei diesem Fall besteht daher darin, das gesunde rechte Auge
maximal zu schonen. Um eine Linsentriibung zu verhindern, wird eine Dosis von we-
niger als 10 Gy in diesem Auge angestrebt, bei 63 Gy im Zielvolumen. Kritisch ist die
Tatsache, dal der rechte Sehnerv zum grofien Teil innerhalb des Zielvolumens verlduft.
Es wird aber erwartet, daf§ der Sehnerv die therapeutische Dosis toleriert. Die Tole-
ranzdosis fiir den Hirnstamm (in der 3-D-Darstellung violett dargestellt) betrdgt 45
Gy.

Gantrywinkel Tischwinkel

Feld 1 40° 0°
Feld 2 -60° 150°
Feld 3 90° 0°

Tabelle 5.2: Einstrahlwinkel der drei Protonenstrahlungsfelder im Fall 1

Mit diesen Eingangsdaten wurden nun die optimalen Dosisverteilungen fiir Photo-
nen und Protonen ermittelt. Bei den Photonen wurden — wie auch in allen folgenden
Féllen — neun koplanare Strahlungsfelder mit konstantem Winkelabstand gewihlt. Bei
den Protonen wurden entsprechend der Lage des Zielvolumens und der Risikoorgane
drei non-koplanare Felder mit den in Tabelle [5.2] aufgelisteten Winkeln verwendet. Wie

[Abbildung F1| demonstriert, ist mit beiden Strahlenarten eine sehr gute Anpassung

der Dosisverteilung an das Zielvolumen moglich. Das rechte Auge wird ausreichend
geschont. Die Formen der 80%-Isodosislinien in der 3-D-Darstellung sind vergleichbar.
Lediglich im Bereich der mittleren und kleinen Isodosis-Werte zeigen sich naturgeméfl
deutliche Unterschiede — hier erlauben die Protonen eine bessere Anpassung. Auch die
Dosishomogenitéat im Zielvolumen ist bei den Protonen etwas besser.

Die Dosis-Volumen-Histogramme liefern das gleiche Bild. Das DVH fiir das Zielvo-
lumen verlduft bei den Protonen etwas steiler, was sich auch in der kleineren Standard-
abweichung niederschlidgt. Bei den Risikoorganen belasten die Photonen ein gréferes
Volumen mit mittleren und kleinen Dosiswerten, wiahrend das mit hohen Dosen bela-
stete Volumen vergleichbar oder etwas kleiner ist. Die signifikante Maximaldosis liegt
stets unterhalb der Toleranzschwelle. Beide Teilchenarten liefern in diesem komplizier-
ten Fall also akzeptable Ergebnisse; es bestehen jedoch leichte Vorteile auf seiten der
Protonen-Dosisverteilung.
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Abbildung 5.1: Dosis-Volumen-Histogramme fiir den Fall 1 bei Normierung auf die mittle-
re Dosis im Zielvolumen. Im DVH fiir das Zielvolumen ist zusétzlich die Minimaldosis (als
senkrechter Strich von oben) und die Maximaldosis (als senkrechter Strich von unten) mar-
kiert. Die senkrechten Linien in den DVHs fiir die Risikoorgane stehen fiir die signifikante
Maximaldosis. Die senkrechten gepunkteten Linien markieren die vorgegebene Toleranzdosis.

5.2 Fall 2

Der zweite Fall ist ein Tumor im Beckenbereich. Es handelt sich um das Rezidiv eines
Tumors des Gebarmutterhalses (Cervixkarzinom) in unmittelbarer Nachbarschaft des
Rektums und der Blase, wobei das Rektum und die Blasenwand mit hoher Wahrschein-
lichkeit infiltriert sind. Es wird eine Dosis von 66 Gy im Zielvolumen angestrebt. Die
mittlere Dosis im Rektum und in der Blase soll 45 Gy nicht iiberschreiten.

Bei der Photonenplanung wurden wieder neun koplanare und &quidistante Strah-
lungsfelder verwendet. Auf der Seite der Protonen wurden diesmal drei koplanare Felder
mit den Gantrywinkeln -20°, -65° und -110° eingesetzt. Die Visualisierung der raumli-

chen Dosisverteilung in[Abbildung F2/demonstriert wieder eine gute Dosiskonformation
mit beiden Strahlenarten. Das Rektum (r6tlich dargestellt) und die Blase (in griiner
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Farbe) liegen auflerhalb des Hochdosisbereichs. Die Tatsache, dafl auch hier bei Verwen-
dung von Photonen ein groflerer Bereich des Normalgewebes mit mittleren Dosiswerten
belastet wird, kommt besonders in der sagittalen Darstellung zum Ausdruck.
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Abbildung 5.2: Dosis-Volumen-Histogramme fiir den Fall 2. Die durch die gepunkteten Linien
markierten Toleranzdosiswerte beziehen sich in diesem Fall auf die mittlere Dosis in dem
jeweiligen Organ. Fiir weitere Erlduterungen s. Abbildung [5.11

Das Dosis-Volumen-Histogramm des Zielvolumens zeigt in diesem Fall keine nen-
nenswerten Unterschiede zwischen Photonen und Protonen. Auch die Standardabwei-
chungen sind vergleichbar. Ein Vergleich der DVHs der Risikoorgane unterstiitzt die
bei Fall 1 gemachten Feststellungen: Photonen belasten ein grofleres Volumen mit mitt-
leren und kleinen Dosen, wéihrend sich das mit hohen Dosen belastete Volumen kaum
unterscheidet. Beim Rektum ist das Volumen, in dem hohe Dosiswerte appliziert wer-
den, im Fall der Photonenbestrahlung geringer als bei den Protonen. Die mittlere Dosis
liegt in allen Risikoorganen unterhalb der angegebenen Toleranzdosis, auch wenn die
eingezeichnete signifikante Maximaldosis hoher ist. Die hohe signifikante Maximaldosis
ist in den infiltrierten Organen sogar therapeutisch erwiinscht. Insgesamt kann also
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auch in diesem Fall gesagt werden, dal mit Photonen genauso wie mit Protonen zu-
friedenstellende Dosisverteilungen erzielt werden kénnen.

5.3 Fall 3

Bei dem néchsten Fall handelt es sich um das Rezidiv eines Speicheldriisentumors. Die-
ses wuchs bis zur Halswirbelsdule. Auch hier konnte der Tumor trotz Resektion und
anschlieBender Neutronenbestrahlung nicht unter Kontrolle gebracht werden. Proble-
matisch ist in diesem Fall insbesondere die unmittelbare Nédhe des Zielvolumens zum
Riickenmark, das aufgrund der Neutronen-Vorbelastung maximal zu schonen ist. Ange-
strebt wird hier eine konformierende Bestrahlung mit mindestens 30 Gy im Zielvolumen
bei einer maximal zugelassenen Dosis im Riickenmark von 16 Gy.

Bei der Protonenplanung dieses Falles wurden zwei Strahlungsfelder mit Gantry-
winkeln von 0° und 90° (d. h. Einstrahlung von vorn und von der Seite) verwendet.
Wiederum koénnen sowohl mit Photonen als auch mit Protonen konformierende Dosis-

verteilungen erzielt werden, wie in[Abbildung F'3|zu ersehen ist. Allerdings tauchen die

80%-Isodosisbiander bei den Photonen teilweise in das Zielvolumen ein, was auf eine
Unterdosierung hindeutet. Auf der anderen Seite ist die Belastung des Riickenmarks
bei den Photonen sichtbar geringer als bei den Protonen.
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Abbildung 5.3: Dosis-Volumen-Histogramme fiir den Fall 3. Fiir weitere Erlduterungen s.

Abbildung 511

Das Dosis-Volumen-Histogramm offenbart die deutlich geringere Dosishomogenitét
im Zielvolumen fiir die Photonen-Dosisverteilung und die damit zusammenhéngende
groflere Standardabweichung. Das DVH fiir das Riickenmark demonstriert jedoch die
bereits im visuellen Vergleich festgestellte erheblich geringere Belastung im Fall der
Photonenbestrahlung. Bei den Protonen wird die Toleranzdosis weit iiberschritten.
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Allerdings ist speziell in diesem Fall zu erwarten, daf§ bei Verwendung einer aufwen-
digeren Bestrahlungstechnik und Mehrfelder-Optimierung bessere Ergebnisse erzielt
werden konnen (vgl. Abbildung 214). Auch eine Anderung der Einstrahlrichtungen
und das Ausnutzen des starken Dosisabfalls am hinteren Ende des SOBP kann bei den
Protonen zu einer wesentlich geringeren Belastung des Riickenmarks fithren, wie der
folgende dhnlich gelagerte Fall zeigen wird.

5.4 Fall 4

Fiir diesen letzten Fall wird nicht auf die Daten eines realen Patienten zuriickgegrif-
fen, sondern es handelt sich um eine Planung auf der Grundlage von CT-Daten eines
Alderson-Rando-Phantoms. Das von einem erfahrenen Therapeuten definierte hufei-
senformige Zielvolumen tritt typischerweise bei der Bestrahlung von Schilddriisentu-
moren auf [34]. In der Einbuchtung des Hufeisens liegt wieder das empfindliche Riicken-
mark. Erschwerend kommt hinzu, daff das Zielvolumen die Lymphknoten des oberen
Mediastinums bis in den Bereich der Bifurkation der Trachea (Luftrohre) erfafit. In
diesem Bereich ist das Zielvolumen auf fast allen Seiten von Risikoorganen mit unter-
schiedlicher Toleranz umgeben. Insbesondere die Lunge ist als Risikoorgan mit einer
sehr niedrigen Strahlentoleranz zu beriicksichtigen. Um alle denkbaren Komplikationen
weitestgehend auszuschlieflen, sollte die Dosis hier so klein wie praktisch moglich sein.
Es wird eine Toleranz von nur 10% der Zielvolumendosis angegeben. Im Riickenmark
werden 50% toleriert.

Bei der Protonen-Bestrahlungsplanung dieses Falles entschied man sich fiir die Ver-
wendung von zwei Feldern, wobei die Einstrahlrichtungen nach schriag vorn verlagert
wurden (Gantrywinkel -30° und 30°). Wie aus[Abbildung F4] zu ersehen ist, ergibt sich
damit eine hervorragende Schonung des Riickenmarks, und in den Lungen wird nur ein

kleines Partialvolumen belastet. Allerdings geht dies mit einer relativ hohen Dosis im
Bereich der Mundhohle einher. Bei den Photonen zeigt sich wiederum eine geringere
Dosishomogenitét im Zielvolumen. Der Bereich hoher und mittlerer Dosis beschrankt
sich auf das Mediastinum. Es wird jedoch der gesamte Lungenquerschnitt mit einer
kleinen Dosis belastet.

Das DVH des Zielvolumens zeigt, dafl die Homogenitdt der Dosisverteilung bei
den Photonen im Gegensatz zu den Protonen nicht zufriedenstellend ist. Die Mini-
maldosis von nur 72% der mittleren Dosis 1t auf Unterdosierungen in einem oder
mehreren Gebieten schliefen. Fiir das Riickenmark demonstriert das DVH die d&uflerst
geringe Protonen-Dosisbelastung, obwohl auch die Photonendosis unterhalb der To-
leranzschwelle liegt. Besonders interessant sind die DVHs fiir die Lunge. Sowohl mit
Photonen als auch mit Protonen wird die Toleranzdosis weit {iberschritten. Da es sich
aber bei der Lunge um ein paralleles Organ handelt, kann das Konzept der signifikan-
ten Maximaldosis mit einem relevanten Volumen von der Gréflenordnung 1 cm?® nicht
sinnvoll angewendet werden — die Schiadigung eines so kleinen Teilvolumens hat hier



]

98 KAPITEL 5. VERGLEICH PHOTONEN/PROTONEN

Volumen [cm?]

Volumen [cm

Zielvolumen Rickenmark

600?‘ T L L L L B ‘_“ T ‘7; C 1 T ‘ T T T T T T
500 F = ]
400 £ E
300 F E il
200 £ 3
WOOé_ Photonen o = 3.1% E

: — — Protonen o = 1.3% !

OE L L L L L L L L L L L L L L L L L L T L \_L L L L L L L L L L L
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
Rechte Lunge Linke Lunge

[ ‘ L L “‘ SOO,‘ . L L g
BOON ‘ 2

b\ \

i\ | .
600 \ | ] 600

[ [

o | ]

o | | 400 -
400 o ‘ ] A

ho | 1 I
200~ | 1 200f ]

AN | ]

L \\~§§ \ | I

O M R ~§‘_‘Tw—_l.‘\“ O R R PR B
0 20 40 60 80 100 0 20 40 60 80 100
Dosis [%] Dosis [%]

Abbildung 5.4: Dosis-Volumen-Histogramme fiir den Fall 4. Fiir weitere Erlduterungen s.

Abbildung 511

keine praktischen Auswirkungen. In der Lunge kénnen Teilvolumina von etwa 200 cm?
ohne Komplikationen mit einer mittleren Dosis bestrahlt werden, wenn der Rest der
Lunge unbelastet bleibt. Daher ist das DVH der Protonen-Dosisverteilung vollkommen
akzeptabel. Anders sieht es bei der Photonen-Dosisverteilung aus. Die Tatsache, daf3
hier ein grifleres Volumen mit relativ kleinen Dosiswerten zwischen 10% und 20% der
Zielvolumendosis belastet wird, wird als weniger zufriedenstellend erachtet (vgl. [34]).

In diesem Fall kann also mit Protonenstrahlung wegen der eindeutig besseren Do-
sisverteilungen in allen Risikoorganen einschlielich des Zielvolumens ein wesentlich
besseres Ergebnis erzielt werden als mit Photonen.



Kapitel 6
Diskussion

Die Beispielfille der letzten beiden Kapitel haben demonstriert, dafl mit Hilfe der in
den Kapiteln 2] und B beschriebenen Optimierungsverfahren selbst in den komplizier-
testen klinischen Féllen konformierende Dosisverteilungen erzeugt werden kénnen. Mit
den konventionellen Methoden der Strahlentherapie sind hier keine zufriedenstellenden
Ergebnisse erzielbar. Bei einem klinischen Einsatz der beschriebenen Techniken werden
daher hohere Dosierungen im Zielvolumen als bisher ermoglicht. Dies verspricht hchere
Tumorkontrollraten und damit bessere Heilungschancen fiir die Patienten [98] 57]. Be-
sonders hervorzuheben ist, daff auch mit der einfach zu produzierenden Rontgenstrah-
lung Ergebnisse erzielt werden konnen, die in vielen Féllen der technisch aufwendigeren
Therapie mit schweren geladenen Teilchen nicht wesentlich nachstehen. Insgesamt kann
gesagt werden, dafl die Strahlentherapie auf physikalisch-technischem Gebiet auch noch
100 Jahre nach Rontgens Entdeckung ein erhebliches Entwicklungspotential birgt.

In welchen Féillen ist der Mehraufwand der Therapie mit schweren gelade-
nen Teilchen gerechtfertigt?

Ein einzelner Strahl schwerer geladener Teilchen mit einem geeigneten Energiespek-
trum erzeugt eine physikalische Tiefendosisverteilung (SOBP), die fiir die Tumorthe-
rapie erheblich besser geeignet ist als der exponentielle Dosisabfall bei Bestrahlungen
mit ungeladenen Teilchen, wihrend die laterale Aufstreuung z. B. von therapeuti-
scher Rontgenstrahlung mit der von Protonen vergleichbar ist. Durch Uberlagerung
mehrerer Strahlungsfelder und mit Hilfe der in dieser Arbeit beschriebenen Optimie-
rungsverfahren kann jedoch die fiir den Therapieerfolg entscheidende Anpassung des
Hochdosisbereichs an das zu bestrahlenden Zielvolumen mit allen betrachteten Strah-
lenarten erreicht werden, und strahlenempfindliche Risikoorgane konnen generell in
ausreichendem Mafle geschont werden. Anders ausgedriickt: Die ungiinstigere Physik
der ungeladenen Teilchen kann durch eine geeignete Geometrie teilweise kompensiert
werden.

Nun 148t sich die Physik nicht iiberlisten. Die Optimierung der Dosiskonformation
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kann bei ungeladenen Teilchen nur dadurch erreicht werden, dafi die Dosis im gesunden
Normalgewebe auf grofiere Bereiche verteilt wird; die Integraldosis oder die gesamte im
Patienten deponierte Strahlungsenergie wird dadurch nur wenig beeinflult. Das hat die
Konsequenz, daf3 bei Bestrahlungen mit ungeladenen Teilchen zwangsléaufig ein grofleres
Volumen gesunden Gewebes mit mittleren und kleinen Dosiswerten belastet wird als
bei der Therapie mit schweren geladenen Teilchen. Andererseits wird der Einflufl der
Integraldosis auf den Therapieerfolg allgemein als eher gering eingeschétzt (vgl. [51],46],
allerdings gibt es kaum fundierte Untersuchungen zu diesem Thema). Auch ist nicht
zuletzt unter gesundheitspolitischen Aspekten zu beriicksichtigen, dafl die Produktion
ungeladener Teilchen und insbesondere von Roéntgenstrahlung im 10-MeV-Bereich um
eine Groflenordnung einfacher und billiger ist als die Erzeugung schwerer geladener
Teilchen (Protonen oder schwerere Ionen) mit einigen 100 MeV pro Nukleon. An dieser
physikalisch begriindeten Tatsache werden auch technische Weiterentwicklungen wie
supraleitende Zyklotrons (vgl. Abschnitt B3]) nicht vorbeifiihren.

Vor diesem Hintergrund mufl man sich nun erneut die Frage stellen, in welchen
Féllen der Nutzen einer Therapie mit schweren geladenen Teilchen die hoheren Kosten
rechtfertigt. Nach den Ergebnissen dieser Arbeit sind dies neben den Augentumoren, die
bereits heute die Doméne der Protonentherapie sind, vor allem die Fille, bei denen ein
relativ grofles Zielvolumen auf fast allen Seiten von besonders strahlensensiblen Risiko-
organen umgeben ist. Insbesondere kommen Zielvolumina im Bereich des Brustraums
in Frage, und zwar aufgrund der niedrigen Strahlentoleranz der Lunge und des Riicken-
marks und wegen der groflen Ausdehnung der Lunge. Ein Beispiel ist der in Abschnitt
6.4l beschriebene Fall 4. Bei kleineren tiefliegenden Tumoren ist die Belastung des ge-
sunden Normalgewebes entsprechend geringer, so dafl auch mit ungeladenen Teilchen
eine Uberschreitung der Toleranzdosen selbst in besonders strahlensensiblen Organen
stets vermieden werden kann. Anders liegen die Verhéltnisse, wenn es sich um bereits
bis zur Toleranzdosis vorbestrahlte Patienten handelt und daher nur eine duflerst ge-
ringe Dosis im Normalgewebe appliziert werden darf. Hier kénnen Bestrahlungen mit
schweren geladenen Teilchen generell erhebliche Vorteile bringen.

Insgesamt muf} aber davon ausgegangen werden, dafl die Anzahl der Fille, bei denen
mit schweren geladenen Teilchen gegeniiber der Rontgenstrahlung wesentlich bessere
Behandlungsergebnisse erwartet werden konnen, bei Verfiigbarkeit der hier beschrie-
benen optimierten Photonenbestrahlungen deutlich kleiner sein wird als bisher ange-
nommen. Um genauere Aussagen treffen zu konnen, sind klinische Studien erforderlich.
Dazu miissen die optimierten Bestrahlungstechniken sowohl mit geladenen als auch mit
ungeladenen Teilchen an einigen Zentren etabliert werden. Dies wird in naher Zukunft
geschehen. Die klinischen Studien sollten vor allem zum Ziel haben, die Frage nach der
klinischen Bedeutung der hoheren Integraldosis bei Bestrahlungen mit ungeladenen
Teilchen genauer zu beantworten. So ist z. B. zu klédren, ob die hohere Integraldosis
einen signifikanten Einflufl auf die Wahrscheinlichkeit fiir die Entstehung strahlenin-
duzierter Tumoren hat, was insbesondere bei der Strahlenbehandlung von Kindern ein
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wichtiger Aspekt ist. Ein Problem wird dabei sein, dafy die Studien zur Beantwortung
dieser Frage iiber eine Dauer von mehreren Jahrzehnten ausgedehnt werden miissen,
da strahleninduzierte Tumoren erst sehr spéit auftreten.

Biologische Aspekte

In der vorliegenden Arbeit werden strahlenbiologische Aspekte weitgehend ausgeklam-
mert. Die spezifischen strahlenbiologischen Eigenschaften von Neutronen im Vergleich
zu Photonen bzw. von schwereren Ionen im Vergleich zu Protonen werden nicht beriick-
sichtigt. Bei der Therapie mit schweren Ionen sind gegeniiber den anderen Therapie-
modalitdten Vorteile zu erwarten, weil schwere Ionen zusétzlich zur Konformation der
physikalischen Dosis eine Konformation der biologischen Wirksamkeit an das Zielvo-
lumen erlauben [39]. Die klinische Signifikanz dieses Effekts sollte Gegenstand einer
getrennten Untersuchung sein. In diesem Zusammenhang ist aber auch zu beachten,
daf} die GroéBe der biologischen Wirksamkeit mit einem zusétzlichen Unsicherheitsfaktor
behaftet ist [52].

Zur Optimierung der Dosisverteilungen werden in dieser Arbeit ausschliefllich phy-
sikalische Zielfunktionen verwendet. Biologische Modelle zur Beschreibung der makro-
skopischen Wirkungen der Bestrahlung (Tumorkontrollwahrscheinlichkeiten und Kom-
plikationswahrscheinlichkeiten) werden dazu nicht eingesetzt. Dieser Sachverhalt wird
in Abschnitt [3.1.2] diskutiert, wo auch der Zusammenhang zwischen physikalischer und
biologischer Optimierung aufgezeigt wird.

Die Kette der Strahlentherapie

Der Erfolg der Strahlenbehandlung von Patienten hingt naturgeméf nicht nur davon
ab, dafl man eine gewiinschte Dosisverteilung in einem Phantom erzeugen kann. In
der Praxis kommt es darauf an, dafl die Tumorzellen im Patienten von der Strahlung
getroffen werden. Der ganze Proze8 der Strahlentherapie kann als Kette dargestellt
werden [83] [I12]. Wenn in nur einem Teilprozefl gravierende Fehler auftreten, schliagt
die gesamte Therapie fehl. Andererseits macht die alleinige Optimierung eines einzelnen
Kettenglieds — wie die hier beschriebene Anpassung der raumlichen Dosisverteilung an
das Zielvolumen — keinen Sinn, wenn nicht gleichzeitig hochste Anforderungen an die
anderen Teilprozesse gestellt werden. Diese Uberlegungen sind weitgehend unabhingig
von der verwendeten Strahlenart.

Einer der wichtigsten Punkte in diesem Zuammenhang ist die Definition des Zielvo-
lumens. Dieses wird bei der dreidimensionalen Therapieplanung allgemein vom Arzt auf
der Grundlage der CT-Schnittbilder am Computer eingezeichnet. Eine kiirzlich durch-
gefithrte Studie hat am Beispiel von Gehirntumoren gezeigt, dal die Oberflichen der
von verschiedenen Arzten eingezeichneten Volumina teilweise um mehrere Zentimeter
voneinander abweichen [58]. Eine millimetergenaue Dosiskonformation ist unter diesen
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Voraussetzungen natiirlich wenig sinnvoll. Eine Verbesserung der Genauigkeit bei der
Definition des Zielvolumens kann u. a. durch eine Korrelation der Bilddaten verschiede-
ner bildgebender Systeme wie CT, MR und PET (Positronen-Emissions-Tomographie)
erreicht werden [80, [77]. Auch durch den Erfahrungsaustausch zwischen den Arzten
ist eine Verbesserung und Vereinheitlichung zu erwarten. Dariiber hinaus gibt es in
jiingster Zeit Bestrebungen, die Unsicherheiten bei der Zielvolumendefinition in den
Planungsproze$} iiber Verfahren der ,,Fuzzy-Logic* einzubeziehen [I10]. Dies stellt neue
Herausforderungen an die Optimierungsalgorithmen.

Von grofier Bedeutung fiir den Therapieerfolg ist auch die Positionierung und Immo-
bilisierung des Patienten wéhrend der Bestrahlung. Bei Bestrahlungen im Kopf-Hals-
Bereich kann mit Hilfe spezieller Maskensysteme eine ausreichende Positionierungsge-
nauigkeit von besser als +£2 mm gewéahrleistet werden [84) [67]. Im Korperstammbereich
sind solche Genauigkeiten bisher noch nicht erreichbar. Hier kénnen Verbesserungen
durch individuelle Lagerungsschalen in Kombination mit einer Positionierung anhand
oberflachlicher Markierungen sowie ,, Portal Images* (Rontgenaufnahmen im Therapie-
strahl) erzielt werden.



Kapitel 7
Zusammenfassung

Das zentrale Problem bei der Strahlenbehandlung von Tumoren besteht darin, eine
hohe und raumlich homogen verteilte Energiedosis im zu bestrahlenden Zielvolumen
zu deponieren und gleichzeitig das umliegende Normalgewebe so weit wie moglich zu
schonen. In der vorliegenden Arbeit wird untersucht, wie eine solche Anpassung (,, Kon-
formation*) der raumlichen Dosisverteilung an beliebig geformte Zielvolumina erreicht
werden kann und wo die physikalischen Grenzen liegen. Insbesondere werden die spezi-
fischen Moglichkeiten von Bestrahlungen mit verschiedenen Strahlenarten unter diesen
Gesichtspunkten ermittelt, wobei eine grobe Einteilung in Bestrahlungen mit geladenen
und ungeladenen Teilchen vorgenommen wird. Aufgrund der unterschiedlichen Wech-
selwirkungsprinzipien kann eine konformierende Dosisverteilung im Fall von schweren
geladenen Teilchen bereits mit nur einem Strahlungsfeld erreicht werden; bei unge-
ladenen Teilchen sind dazu mehrere Strahlungsfelder aus verschiedenen Richtungen
erforderlich.

Zunichst werden die Moglichkeiten und Grenzen der Dosiskonformation theoretisch
abgeschéitzt. Es werden analytische Naherungsverfahren zur Modellierung von Dosis-
verteilungen mit ungeladenen und geladenen Teilchen entwickelt. Im Rahmen dieser
Néherungen wird die Theorie der exponentiellen Radontransformation zur Bestimmung
der optimalen Parameter fiir die Erzielung einer gewiinschten Dosisverteilung herange-
zogen. Damit wird fiir den Fall unendlich vieler Strahlungsfelder in der Ebene gezeigt,
dafl sowohl mit ungeladenen als auch mit geladenen Teilchen eine Anpassung des Hoch-
dosisbereichs an beliebig geformte Zielvolumina moglich ist. Die Dosis in einem kleinen
strahlensensiblen Risikoorgan in unmittelbarer Nachbarschaft des Zielvolumens kann
bis auf Streubeitrige reduziert werden. Bei geladenen Teilchen ist dies auch fiir mehrere
Risikoorgane moglich. Ferner ist der nicht-konforme ,,Dosisuntergrund® bei geladenen
Teilchen stets kleiner als bei ungeladenen.

In einem mehr anwendungsbezogenen Kapitel wird ein Algorithmus zur Optimie-
rung von Dosisverteilungen unter praktischen Randbedingungen, d. h. im Dreidimen-
sionalen, mit endlich vielen Strahlungsfeldern und fiir endliche Auflésungen der Strahl-
formungssysteme entwickelt. Um optimale Dosisverteilungen erzielen zu konnen, ist der
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Einsatz von fluenz- und (bei geladenen Teilchen) energiemodulierten Strahlungsfeldern
erforderlich. Speziell im Fall von ungeladenen Teilchen sind die technischen Vorausset-
zungen dazu bisher noch nicht gegeben. Es werden daher neuentwickelte Ansétze zur
Fluenzmodulation fiir ungeladene Teilchen unter Verwendung eines dynamisch oder
quasi-dynamisch angesteuerten ,, Multileaf-Kollimators“ vorgestellt.

Des weiteren wird das erste Phantomexperiment beschrieben, bei dem diese ver-
allgemeinerten Methoden zur Erzielung der bestmdéglichen konformierenden Dosisver-
teilung mit hochenergetischen Photonen (15-MV-Bremsstrahlungsspektrum) realisiert
wurden. Der hohe Grad der praktisch erreichbaren Dosiskonformation wird damit ve-
rifiziert. Schliefllich wird ein Vergleich der mit Photonen und Protonen erzielbaren
optimierten Dosisverteilungen fiir komplizierte klinische Félle durchgefiihrt, bei denen
die konventionelle Strahlentherapie an ihre Grenzen stof3t.

Das wichtigste Ergebnis: Bestrahlungen mit ungeladenen Teilchen und speziell mit
hochenergetischer Rontgenstrahlung kénnen so optimiert werden, daf§ mit relativ we-
nigen (weniger als zehn) Strahlungsfeldern in allen klinisch auftretenden Fillen konfor-
mierende Dosisverteilungen zu erzielen sind. Die Belastung des gesunden Gewebes ist
naturgeméifl hoher als bei schweren geladenen Teilchen. Die Toleranzwerte kénnen je-
doch stets eingehalten werden. Eine Ausnahme stellen die seltenen Fiélle dar, bei denen
das Zielvolumen auf fast allen Seiten von besonders strahlenempfindlichen Risikoorga-
nen umgeben ist. Nur in diesen Féllen kann durch die technisch aufwendigere Therapie
mit schweren geladenen Teilchen ein wesentlich besseres Ergebnis erzielt werden.



Anhang A

Herleitungen zu den
Dosisberechnungsmodellen

A.1 Ungeladene Teilchen

A.1.1 Losung der Diffusionsgleichung fiir den Streubeitrag

Unter der Annahme diffuser Streuung lafit sich der Streubeitrag der Dosis, D(r), durch
folgende (Helmholtz-)Gleichung beschreiben:

L2AD,(r) — D,(r) + % W(r) = 0. (A1)
Der erste Term beschreibt den Energieverlust aus einem Volumenelement durch Dif-
fusion mit L als Diffusionsléinge, der zweite Term beriicksichtigt die in dem Volumen-
element absorbierte Energie, und der dritte Term beschreibt die zugefiihrte Energie.
Die Losung dieser Differentialgleichung besteht in einer dreidimensionalen Faltung der
Energiefluenz mit einem Kern K,(r) [20]:

Dy(r) = % Uk K, (A.2)

mit
1 e Irl/L

K,(r) =
0=

(A.3)

Da# es sich bei dem so definierten D;(r) tatsidchlich um eine Losung der Diffusions-
gleichung handelt, 148t sich wie folgt zeigen. Die Anwendung des Laplace-Operators
auf Gleichung ergibt unter der Annahme, dafl sich Differentiation und Integration
vertauschen lassen:

AD,(r) = M_pMOHA[\II*KS] (A.4)
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H = Hen 5 (A.5)
P

/ W(r') Ky(r —t') dV’
J

— EHen / V() AK,(r — ') dV". (A.6)
p
Vl

Nun gilt es, AK(r — ') fur K aus Gleichung[A.3]zu berechnen. Dazu wird zunéchst
fiir v’ = 0 der Laplace-Operator in Kugelkoordinaten angewendet. Einige einfache Um-
formungen liefern dann:

1 (1 eltl/E 1
AK(r) = — TIEA— Al
) = o <L2 w e ] (A7)
1 —|r
= (Ko(x) = e o(r)) . (A.8)
Hierbei wurde die Identitét A|_i| = —4nd(r) benutzt. Fiir v’ # 0 folgt aufgrund der
Invarianz des Laplace-Operators gegeniiber Verschiebungen:
1 e
AK(r—1) = - (Ko(x—1) = e VEs(r — 1)), (A.9)

Einsetzen von [A.9]in [A.6] und Multiplikation mit L? liefert dann:

L2AD,(r) = % / U(r) K, (r — 1) dv'—%\p(r) (A.10)
V/

= Dy(r) - B e gy, (A.11)
p
Damit erfiillt also D,(r) aus Gleichung [A.2] die Diffusionsgleichung.

Die Eindeutigkeit der Losung folgt aus der offensichtlichen physikalischen Rand-
bedingung, daf§ ohne Primérfluenz keine Streudosis erzeugt werden kann. Im Spezi-
alfall U(r) = 0 ist die Losung also eindeutig: Ds(r) = 0. Nun mufl die Differenz

DW(r) — D (r) zweier als verschieden angenommener Losungen die Differentialglei-
chung L?A (Dgl)(r) — D (r)) = DW(r) — D@(r) erfiillen und ist damit unabhingig
von U(r). Da speziell fiir ¥(r) = 0 die Identitit DMV (r) — D@ (r) = 0 gilt, muB dies
folglich fiir alle W(r) gelten, wodurch die Eindeutigkeit bewiesen ist.

Fiir Berechnungen im Zweidimensionalen (z-z-Ebene) wird angenommen, dafl die
Energiefluenz ¥(r) unabhéngig von y ist. Dann ergibt sich der Kern durch Integration
von Gleichung [A.3] entlang der y-Achse zu

Ki@.2) = [ Kio.y,2)dy (A.12)
1 Ooe—\/m/[/
= d Al
2nL? / 22 +y? 4 22 Y (A.13)
1 V2 + 22
- o+ 5 K0< 7 ) , (A.14)

wobei K| die modifizierte Besselsche Funktion zweiter Gattung nullter Ordnung ist.
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A.2 Geladene Teilchen

A.2.1 Berechnung der Wichtungsfunktion

Hier soll zunéchst die Wichtungsfunktion W (R) so bestimmt werden, dafl die gewich-
tete Uberlagerung von Bragg-Peak Kurven Dpgp mit verschiedenen Reichweiten R ein
bis zum Punkt d = d; reichendes Plateau ergibt. Mathematisch kann dies beschrieben
werden durch

H(dy—d) = /bW(R)DBP(d, R)dR. (A.15)

Die R-Abhéngigkeit von Dgp wurde dabei explizit ausgeschrieben. H ist die Heaviside-
Sprungfunktion. Einsetzen von Dgp aus Gleichung 2.8 ergibt

dy 1

H(dy — d) = d/W(R)pal/p<R_ = B (A.16)

Um W(R) zu bestimmen, wird nun das Integral als Faltungsintegral geschrieben und
iiber Laplacetransformation gelost. Dazu wird zunéchst folgende Substitution durch-

gefiihrt:
u = db — R, V= db —d. (Al?)
Dann gilt v —u = R — d, und es folgt:
H(v) = [ W(d ! d A.18
(v) = 0/ (dy - u)p al/p(v —u)l-1/p t (A.18)

was als Faltungsintegral der Form
H(v) = / F(u)G(v — ) du (A.19)

erkannt wird. Dabei ist F'(u) = W(d, — u) bzw. W(R) = F(d, — R), was spéter
benutzt wird. Eine Anwendung der Laplacetransformation auf beide Seiten der obigen
Gleichung ergibt nach dem Faltungstheorem

H(n) = F(n)G(n). (A.20)

Die Laplacetransformierte der Heaviside-Funktion ist H(n) = 1/n (s. [37] Seite 1144).
Ferner gilt G(n) = T'(1/p)/(p a/Pn'/P) (s. [37] Seite 317). Damit ergibt sich

. pal/p
F(n) = (1 /p) 17 (A.21)

Die Riicktransformation liefert schliellich (vgl. [37] Seite 317):

B pal/f”
T (/P01 p) ale

F(u) (A.22)
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Wegen I'(1/p)['(1 — 1/p) = w/sin(n/p) [24] kann dies auch geschrieben werden als

W(R) = F(d,— B) = £ sin(n/p) ( - “ R)l/p. (A.23)

Soll nun erreicht werden, dafi das Plateau erst bei d = d, beginnt, so mufi W (R) auf
das Intervall R € [d,, d,] beschrinkt werden, und es folgt damit Gleichung 2.9

A.2.2 Berechnung des SOBP

Analog zu Gleichung[A.T5wird jetzt fiir die Superposition der Bragg-Peaks geschrieben:

dy
Dsonp(d) = [ W(R) Dgp(d, R) dRt (A.24)
da
dy
1 . 1
— ~sin(n/p) / =T (A.25)

da

Die Grenzen des Integrals ergeben sich aus der Tatsache, dafl W(R) geméafi Gleichung
auf das Intervall [d,, dy] beschrénkt ist. Nach Substitution entsprechend Gleichung
IA. 17l ergibt sich

dp—da

1 1
Dsopp(d) = ;sm(ﬂ/p) / llr( — a)ii7r du (A.26)
0
dp—dq
1 . 1 u 1-1/p
= —sin(r/p) 0/ E(v-u> du. (A.27)

Dieses Integral kann nach folgender Substitution (s. [37] Seite 71) gelost werden:

_ 1-1/p

t= (“ “) , (A.28)
u
bzw.
S A.29)
U o) 11 (A.

1/(p-1)

dy = —— PV dt. (A.30)

PRSI
Einsetzen dieser Beziehungen in Gleichung [A.26] liefert:

_ D Sln(ﬂ'/p) 7t(2—p)/(17—1)
Dsogp(d) = -1 J w1 dt (A.31)

d

. 1-1/p
i= (da d) | (A.32)

mit

dy — d,
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Dieses Integral kann in geschlossener Form fiir beliebige rationale Werte von p gelost
werden. Die Ausdriicke werden jedoch recht lang und uniibersichtlich. Einfache Losun-
gen ergeben sich fiir ,einfache“ rationale Zahlen. Wird etwa der Wert p = 3/2 aus dem

Geiger’schen Reichweitegesetz genommen, so ergibt sich
Dsonp(d) = > sin(2 /3)7 Lt
= —sin(27 CE——
SOBP ™ ] 341
d

mit der Losung (s. [37] Seite 64)

3 . 1. (141)? 1 2t — 11~
Dsopp(d) = . sin(27/3) [—6 In (i + % arctan W]

d

Daraus folgt schlieSlich unter Beachtung der Beziehung sin(27/3) = v/3/2:

3 V3, (14d* 3 2d — 1
D d = — —l -~ ~_ - — t .
sopp(d) 4+ - nl—d+d2 5 arctan 7

(A.33)

(A.34)

(A.35)



Anhang B

Berechnungen von Strahlprofilen

B.1 Beispielfall eines runden Zielvolumens

Hier wird das Strahlprofil P(s) fiir die Bestrahlung eines runden Zielvolumens (Radius
Ry) berechnet. Die gewiinschte Dosisverteilung sei

D(r) =

{ D,  fiir Ir| < Ry B.1)

0 sonst.

Da es sich um ein rotationssymmetrisches Problem handelt, entfillt iiberall die Ab-
héngigkeit vom Winkel 6.

B.1.1 Radontransformation

Die exponentielle Radontransformierte P*(z") von D(r) ergibt sich zu:

P*(z") = R,D(r) (B.2)
_ / D(,2)e d (B.3)

R2—q2
_ / Do e d2' (B.4)

— /R(2)_$/2
_ D <6M¢R— Mw%—) (B.5)

i
Also ist 5D
Pl = 70 sinh (,u R% — x’2) fiir |2’| < Rq (B.6)
0 sonst.
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B.1.2 Fouriertransformation und Multiplikation

Hier wird zunéchst die Fouriertransformation auf P*(z') angewendet. Da es sich um
eine gerade Funktion von z’ handelt, entspricht die Fouriertransformation der Cosi-
nustransformation, und es gilt

Py = FP() B
Ry

_ % [ sinh (/R = 27 cos(2ne’a")d' (B.8)
0

Dieses Integral kann berechnet werden, indem es als Faltung dargestellt und iiber
Laplacetransformation gelost wird (vgl. auch [22]). Dazu wird die Variablensubstitution

u = R2 — 2 (B.9)

durchgefiihrt. Darauf folgt mit 2/ = /R3 — u und da’ = —du/2\/ R} — u

cos (27‘(‘5/\/R% — u>
sinh(p\/u) = du
H 72 24/ Rg —u

Bei dem letzten Integral handelt es sich um ein Faltungsintegral. Dies wird offensicht-

priey- 0 |

(B.10)

lich, wenn
v = R (B.11)

Flu) = %smh(uﬂ (B.12)

Gy = VY (B.13)

Vu

P& v) = /F G(v—wu)du (B.14)
= [F*Gi] (v)~ (B.15)
= LT Fm)G)]. (B.16)

Die Abhingigkeit von v = R2 wurde dabei explizit ausgeschrieben. £~ steht fiir die
inverse Laplacetransformation, und F'(n) und G(n) sind die Laplacetransformierten von
F(u) bzw. G(u). Sowohl F(n) als auch G(n) sind tabelliert ([I] Seite 1026) und ergeben
sich zu

I D Of 2 /4n

By = =07 (B.17)

G(n) = \ﬁe—’*f’z/", (B.18)
Ui



112 ANHANG B. BERECHNUNGEN VON STRAHLPROFILEN

so daf}

o D ,
F(n)G(n) = ;fe‘(”% e/, (B.19)

Zur Bestimmung von P*(¢') nach Gleichung muf} nun die inverse Laplacetrans-

formation auf dieses Produkt angewendet werden. Die Losung ist ebenfalls tabelliert
([1] Seite 1026) und lautet

PE ) = Do [ ey (222 = 2/4)0) . (B.20)

Hierbei ist J; die Bessel-Funktion erster Ordnung. Riicksubstitution von Ry liefert
schlieBlich das Ergebnis

o DoR ,
Py = m Ji (27rRm/g2 - u2/47r2) . (B.21)

Die Multiplikation mit der Filterfunktion im Frequenzraum ergibt
~ "IDoR,
pie) = BT (oo fer = j2/am) HOE) - pfor), (B22)
2 5/2 _ ,u2/47T2

wobei H die Heaviside-Sprungfunktion ist.

B.1.3 Inverse Fouriertransformation

Da P (&) eine gerade Funktion von &' ist, entspricht die inverse Fouriertransformation
wieder der Cosinustransformation, und es gilt

Py = F'P() (B.23)
= 2/15(5') cos(2w&'x")dg’. (B.24)

Man beachte, dafl sich das Integral nur iiber den nicht-negativen Bereich erstreckt,
und somit ist [¢'] = & Zur Losung des Integrals mit P(£') aus Gleichung [B:22] wird
ausgenutzt, daf allgemein dJy(z)/dr = —J;(z) gilt. Damit ist dann

8% [Jo (27rRm/gf2 — 2 /47r2) H(E - ,u/27r)] _
21¢'R ; ,
_\/ﬁ;)/zlﬂ Jp <27TR0\/€2 — ,u2/47r2> H(& — p/2m)
+Jo (%Rm/ga — 2 /w) 5(¢' — u/2r). (B.25)

Der erste Term auf der rechten Seite ist gleich ;_%)—’;P(g’ ), so daf sich

Pl) = 22 0/ % o2 Royf€7 = 2 /an?) H(E — py2m)]| cos(2ne's') €

D
+2—7? cos(ux') (B.26)
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ergibt. Dabei wurde ausgenutzt, daf§ Jo(0) = 1 ist. Das verbleibende Integral kann nun
durch partielle Integration umgeformt werden:

P(2') = —2%? [JO (27TR0\/£/2 — u2/47r2> H(& — p/27) cos(2mg'x") o

/=0
g [ 2o B0 (€ o) feane)
+& cos(px'). (B.27)

2T

Der erste Term auf der rechten Seite ist sowohl fiir £ = 0 als auch fiir £’ = oo gleich
Null, so da8 nach einigen einfachen Umformungen folgt:

P(«') = 22; cos(pa') = Do’ [ (%Rm/gf2 — 2 /47r2> sin(2r¢'e’)de'. (B.28)

w/2m

Dieses Integral ist tabelliert ([37] Seite 736). Einsetzen der Losung sowie einige Verein-
fachungen liefern schliefilich:

D
0 cos(ux') fir |2'| < Ry

2
COS (,u\/a?’Q — R(Q))) fir |z'| > Ry.

P(x') = Do B
(B.29)

i

—— , e
o (cos(uz) T 7

B.1.4 Aufhebung der Singularitit

Die Strahlprofile konnen wegen p < 1 durch folgende Naherungsformel beschrieben

werden: D
2—0 fur |2'| < Ry
m
P(QIZ‘/> = DO |LU,| ) / (BSO)
% l_m fur |1’|>R0

Nun wird dieses Naherungsprofil mit einer Rechteckfunktion der Breite 2w und der
Hohe 1/2w (d. h. mit der Flidche 1) gefaltet. Fiir den Bereich |2'| < Ry —w &ndert sich
dadurch nichts. Fiir |2’| im Intervall (Ry — w, Ry + w) ergibt sich

Ry |’ [+w
D() DO |U|
P@) ~ — / d — / l—————|d B.31
0 = [ ( e LY
/| —w 0
Dy Dy |: 2 2 || +w
_ Dy 2 B.32
2t Adnw wt = H Ro (B.32)
Do

= 2(1- %qu FupE—R). (B.33)
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Fiir |2'| > Ry + w gilt entsprechend

|2’ |[+w
Pl ~ 20 / (1—¢)du (B.34)

L

4 [2 _ P2
7Tw|m,‘_w u? — R2
D, D, 5 5 |z |+w

_ _ _ B.
27 47Tw[ “ o |2/ | —w (B.35)
Dy 1 1

= 2(1- = ' 2_R24 N —w)? — 2>. B.
2 (1= oo w2 = R+ o — w) = BR) . (B36)

B.2 Beispielfall eines dreieckigen Zielvolumens

Das Projektionsprofil P*(z”,0) wurde bereits in Abschnitt 2.3.4] bestimmt (Gleichung
2.28). Es wird demnach gleich der zweite Schritt bei der Berechnung der Strahlprofi-
le durchgefiihrt — die Fouriertransformation. Die Fouriertransformierte von P*(x”,0)
berechnet sich geméfl

Ly " 0 "
P*(g//’ 9) _ LQD—;V?; (/ <1 _ %) e—27ri§"x"dx// + / <1 + %) 627ri§":c”dx//> ‘
1 2 b 1 2

— Lo
(B.37)
Die Ausfithrung der Integration liefert:
D A 1 _ —27‘('Z'L15” 1 _ 27riL2§”
PHE"0) = 5 - +— (B.38)
27T2(L1 + L2) nguz L2§//2
Multiplikation mit dem Filter K, fiir g = 0 (s. Gleichung ZZ20) ergibt dann
D A 1_ —27riL15” 1_ 27riL2§”
P(",60) = 577 - + (B.39)
Am?(Ly + Lo) Ly[¢"| Lolg"|

Schlieflich muf} die inverse Fouriertransformation dieser Funktion berechnet werden.
Dazu werden die beiden Summanden auf der rechten Seite getrennt behandelt. Die
inverse Fouriertransformierte des ersten Summanden ergibt sich zu:

Pi(z",0) 2 e (B.40)

DoA 7 | - 2rilag”
47T2(L1 + Lg) L1|£//‘

- Dod ",
= 47T2L1(L1 +L2 (/ ‘5// 1—COS(27TL1£ )) COS(27T£ ) g

[
DyA

= 27T2L1(L1 +L2 (/ I 1—COS(27TL1§ )) 008(271'5” //) 5

- / 77 Sn(2nLg”) sin(2rea") dg”) . (BA2)

e sin(27 L") sin(2m&" 2" d§”) (B.41)
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Dabei wurde die Euler’sche Formel benutzt, sowie die Tatsache, dal die gemischten
Terme sin(- - -£") cos(- - - £"”) bei der Integration iiber ein symmetrisches Intervall weg-
fallen. Die beiden Integrale der letzten Gleichung sind tabelliert ([37] 3.786, 3.741).

Einsetzen der Losung ergibt:

IO Sy NV
ne 2m2Ly (L1 + L») 2m|2”|
1 2w Ly + 27 2
Y et B.43
1" (2le - 27m'”> (B.43)
Dy A L, — 2"
= 1 B.44
om2Ly(Ly + L) |2’ (B44)

Analog kann mit dem zweiten Summanden in Gleichung verfahren werden.
Insgesamt folgt das Ergebnis:

P(",0) = P(2",0)+ Py(2",6) (B.45)
DA (1 L= 1 L+
- 271'2([/1 + Lg) Ll |[L’//| L2 |[L’//|



Anhang C

Berechnungen zur Optimierung

C.1 Beweis der Konvexitiat der Zielfunktion

Es ist fiir zwei beliebige Fluenzverteilungen ®, und ®, sowie fiir beliebige o € [0, 1] zu
zeigen, daf3
Fla®,+ (1 —a)®) < aF(®,) + (1 — a)F(Py). (C.1)

Geméf Gleichung 148t sich die Zielfunktion F' als gewichtete Summe mit den
nicht-negativen Wichtungsfaktoren st bzw. WJ»T darstellen. Nun ist die gewichtete
Summe konvexer Terme mit nicht-negativen Wichtungsfaktoren stets konvex [§]. Es
reicht also aus, zu zeigen, daf} jeder der quadratischen Terme der Zielfunktion konvex
ist. Beginnen wir mit den Termen der Form F(®) := [Df — Dj(@)]j:

Fia®,+(1—a)®) = [D;—Dj(a®,+ (1 —a)d,)] (C.2)

2
+

= [Df —aD;(®@.) — (1 - a)D;(®y)] (C3)

2
J +
2
= |a(DJ = Dj(®.)) + (1—-a) (D5 — Dj(q>b))}+ (C.4)
Der Schritt von Gleichung[C.2lnach[C.3]folgt direkt aus der Linearitéit der Abhéngigkeit
der Dosis von der Fluenz.

Im nun folgenden Schritt des Beweises wird die Konvexitdt von [-], ausgenutzt,
d. h. die fiir beliebige a und b giiltige Ungleichung

[ava + (1 — )bl < afa]y + (1 —a)[b];. (C.5)

Um das zu zeigen, machen wir eine Fallunterscheidung: Falls a und b das gleiche Vorzei-
chen haben, so ist aufgrund der Definition von [-]; in Gleichung offensichtlich, dafl
das Gleichheitszeichen in gilt. Bei ungleichem Vorzeichen von a und b sei o.b.d.A.
a > 0und b < 0, und damit folgt [aa + (1 — a)bl; < aa = afal+ + (1 — a)[b]4, womit
bewiesen ist.
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Es folgt demnach

2

F5(a®, + (1 — 0)®;) < (a (D - D;(®,)] +(1-a)[D - Dj@b)h) . (C.6)

Der letzte Schritt des Beweises ist nun offensichtlich, wenn man die Konvexitéit der
quadratischen Abbildung beriicksichtigt. Zur Abkiirzung wird

J

G=a(l—a) ([D.S — Dy(®,)] — [DS - Dj(cln,)L)2 >0 (C.7)

J’_

gesetzt. Damit ist

J +

FS(a®, + (1—a)®,) < (a D5 — D,(®.)]
+(1—a) [D} - Dj(q>b)L>2 +G-G (C8B)

= o[Df - D;(®,)]

+
2
+(1—a)| D - Dj(q)b)L e (C.9)
< aFF(®,) + (1—a)FF (), (C.10)
2
was zu zeigen war. Der Beweis fiir die Terme der Form F(®) := {Dj(<1>) - DfL

verlauft vollkommen analog.
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Erlauterungen zu den nachfolgenden Abbildungen

Bei den Farbabbildungen auf den folgenden Seiten handelt es sich um Visualisierungen
von optimierten Dosisverteilungen der in Kapitel [b] beschriebenen Vergleichsstudie. In
(a) sind jeweils Oberflichendarstellungen des Zielvolumens und der Risikoorgane zu
sehen. Das Zielvolumen ist grau dargestellt, die wichtigsten Risikoorgane in rétlicher
Farbe. Die goldfarbenen Bénder markieren die 80%-Isodosis (80% der Maximaldosis)
und umschlieen den Bereich der therapeutisch wirksamen Dosis.

In (b) und (c) sind die farblich visualisierten Dosisverteilungen als Uberlagerungs-
bilder (“color-wash”) auf zweidimensionalen transversalen bzw. sagittal (seitlich) re-
konstruierten CT-Schichtbildern dargestellt. Das der jeweiligen Farbe zugeordnete Do-
sisintervall kann der Farbskala entnommen werden. Die Angaben sind in % der Maxi-
maldosis. In der transversalen Schicht sind die Rdnder des Zielvolumens und der Risiko-
organe als Konturlinien mit den gleichen Farben wie in der 3-D-Darstellung markiert.
In der sagittalen Schicht werden die entsprechenden Rénder durch kleine Kreise re-
prisentiert. Es ist zu beachten, daf3 die transversalen Schichtbilder einer Blickrichtung
vom Fuf} zum Kopf des Patienten entsprechen. Daher ist beispielsweise das rechte Auge
des Patienten auf der linken Seite der transversalen Schicht zu finden. Eine Ausnah-
me stellt Abbildung F2 dar — hier ist die transversale Schicht gegeniiber den anderen
Abbildungen seitenverkehrt.
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Abb. F1

(a) 3-D-Darstellung der 80%-Isodosis
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Abb. F2

(a) 3-D-Darstellung der 80%-Isodosis
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Abb. F3

(a) 3-D-Darstellung der 80%-Isodosis
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Abb. F4

(a) 3-D-Darstellung der 80%-Isodosis
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