





72 U 230

AR ACTACR A

02572605,3







INAUGURAL-DISSERTATION

zur
Erlangung der Doktorwiirde
der
Naturwissenschaftlich-Mathematischen
Gesamtfakultit
der
Ruprecht-Karls-Universitit
Heidelberg

vorgelegt von
Diplom-Physiker Thomas Bortfeld
aus Hannover






Neue Methoden zur Losung des
inversen Problems der Strahlentherapieplanung

Gutachter: Prof. Dr. Josef Bille
Priv.-Doz. Dr. Bernd Jahne



Meiner Freundin Ina



Inhaltsverzeichnis

I Einleitung ... 6
II Methodik ..., 8
1. Konformationstherapie mit modulierten Strahlenfeldern und das inverse

Problem der Therapieplanung .................. ... .. ... . it 8
1.1 Konformationstherapie ............ oot 9
1.2 Ansatz mit modulierten Feldern .............. ... i 13
1.3 Realisierung der Modulation ...ttt 14
1.3.1 Verwendung von Kompensatoren .............ccouviiiiiinnianninnnnnnn. 15
1.3.2 Einsatz eines Multi-Leaf-Kollimators ...................coooiiiin.a... 15
1.3.3 Scannende Beschleuniger ........... ... oot 15
1.4 Das inverse Problem der Strahlentherapieplanung ........................... 16
1.5 Vergleich des inversen Problems mit Problemen der Bildrekonstruktion ...... 17
2. Nidherungslosung des inversen Problems auf der Basis einer stark verein-
fachten Dosisberechnung .......... - J P 19
2.1 Ein Ansatz von A. Brahme ........ ... 20
2.2 Gefilterte Projektion ............oiiiiiiiiiii e 22
2.2.1 Gefilterte Projektion und gefilterte Riickprojektion ..................... 22
2.2.2 Bestimmung der Filterfunktion ................ ... ... ... il 24
2.2.3 Einflufy der Nicht-Negativitdt ...........cooiiiiiiiiiiiii . 26
2.3 Vergleich der Methoden ............................... R P 28
3. 3-D Dosisberechnung fiir modulierte Strahlenfelder .................... .. 29
3.1 Physikalische Grundlagen ............ ... i 30
3.2 Genauigkeitsanforderungen in der Strahlentherapie ......................... 34
3.3 Konventionelle Verfahren zur Dosisberechnung .............................. 35
3.3.1 Empirische Verfahren ..... ... i 35
3.3.2 Physikalische Berechnungsmodelle ...............................o.L. 36
3.3.3 Physikalisch exakte Verfahren (Monte Carlo) ........................... 37
3.4 3-D Dosisberechnung durch 2-D Faltungen und Ray-Tracing ................ 38
3.4.1 Koordinatensysteme ............couinimitiniirine i i, 38
3.4.2 Die Groflen GLV, SLV, GMV und SMV ............... be et tean e, 40
3.4.3 Bestimmung der Primirkomponente .................cooiiiiiiiiiaL 41
3.4.4 Bestimmung der Streukomponenten ............ ..., 48
3.4.4.1 Ist die Beriicksichtigung von Streueffekten notwendig? ............. 48
3.4.4.2 Approximation einer Formel von Schoknecht ....................... 49
3.4.4.3 Identifizierung der einzelnen Terme .................. ... .......... 50
3.4.4.4 Anpassung an MeSSUNEen ............cceoeeuiiuennnniianiiinnnnn.... 54



3.4.4.5 Beriicksichtigung beliebiger Feldformen ............................ 58

3.4.5 Bestimmung der Gesamtdosis ..............oiiiiiiiiiii 64

3.4.6 Einfluf} der Oberflichenkrimmung ................. ..., 65

3.4.7 Beriicksichtigung von Inhomogenitéten ................................. 65

4. Ein iteratives Verfahren zur Lésung des inversen Problems ............. 67
4.1 Das inverse Problem als Optimierungsproblem ..................coovuvnn... 68

4.2 Mathematische Formulierung ..................uiuiiiiinneneneninnnnnn.. 69

4.3 Losung des Optimierungsproblems ..............oviueienennennrnnnnnnnnn... 72

4.4 Vergleich mit ART ... o e e 73

4.5 Praktische Realisierung .......... ... ... .. i i 74

4.6 Ein Ansatz zur Parallelisierung ..................oooooiiiiin i 75

III Ergebmnisse ....... ... 78
1. Anzahl der Strahlenfelder .....................cooiiiiniii i 79
2. Ergebnisse einer 2-D Studie .................. . 82
2.1 Die Hufeisen-Dosisvorgabe ..............c.oiiiiiiiin i, 82

2.2 Die Brahme-Dosisvorgabe ............ ... i 84

2.3 Die Takai-Dosisvorgabe .............ooiiiiiiiiiiiin e, 86

3. 3-D Optimierung eines klinischen Falls .................................... 88
4. I"Jberpriifung der Dosisberechnung — Vergleich mit Messungen ......... 95
4.1 Tiefendosisverldufe .......... ..ot 95

4.2 Quervertellungen ...........ooiiiiiii 97

IV Diskussion und Ausblick ............................................. 99
V Zusammenfassung ... 103
VI Anhang ... ... 105
VII Literatur ...............o ... 107



I Einleitung

Die Strahlentherapie gehért nach wie vor zu den wichtigsten Therapieformen von Tumo-
rerkrankungen. Von allen neuerkrankten Patienten wird etwa jeder zweite einer Strah-
lenbehandlung zugewiesen. Die Strahlentherapie wird dabei als Primirtherapie, palliativ
oder unterstiitzend zu anderen Therapieformen eingesetzt (H. Kuttig in: zum Winkel
1987). Die meisten Bestrahlungen werden heute mit hochenergetischen Photonen (Ener-
gien grofler als 1 MeV) durchgefiihrt. Die in der vorliegenden Arbeit angestellten Un-
tersuchungen beschrinken sich daher auf diese Strahlenart. Ferner werden ausschlieflich
perkutane Bestrahlungen betrachtet.

Das Ziel der Strahlentherapie lokalisierter Tumoren ist die Verabreichung einer hohen
Strahlendosis im Zielvolumen, das den Tumor enthilt. Es ist eine allgemein anerkannte
Lehrmeinung, daff sich die Prognose der Behandlung verbessert, wenn die Dosis im Zielvo-
lumen erh6ht werden kann, ohne die Toleranzgrenze in den umliegenden gesunden Geweben
und Organen zu iiberschreiten (Airds 1989). Durch eine Reihe technischer Entwicklungen
in den letzten Jahrzehnten konnte dies in vielen Fillen erreicht werden. Hier sind vor allem
die Verfiigbarkeit hochenergetischer Photonenstrahlen durch medizinische Linearbeschleu-
niger und die Einfiihrung der Konformationstherapie durch Takahashi (1961) zu nennen.
Weiterhin ist durch die stiirmische Entwicklung der modernen bildgebenden Verfahren wie
Computer-Tomographie (CT) oder Kernspin-Resonanz-Tomographie (NMR) eine exaktere
Bestimmung des Zielvolumens méglich geworden.

Bereits seit mehr als 50 Jahren werden viele Tumoren mit standardisierten Verfah-
ren behandelt, die sich aufgrund der langen klinischen Erfahrung als besonders geeignet
erwiesen haben. In vielen anderen Fillen muf der Strahlentherapeut jedoch durch zeitin-
tensive "trial and error”-Verfahren einen gut geeigneten Bestrahlungsplan ermitteln. Dazu
werden verschiedene Konfigurationen der Strahlenfelder mit verschiedenen Feldgrofien und
-formen ausprobiert, es wird jeweils eine Dosisberechnung durchgefiihrt, die Dosisverteilun-
gen werden verglichen, und die beste Feldkonfiguration wird schlieBlich ausgewahlt. Dieser
Prozess wird naturgeméfl umso aufwendiger, je komplizierter die Bestrahlungstechnik und
Je grofler die Zahl der Freiheitsgrade wird. Aus diesem Grund ist eine computerunterstiitzte
Bestimmung der Bestrahlungsparameter erstrebenswert.

Auch mit den aufwendigsten Techniken wie der exakten Anpassung der Strahlenfelder
an die Projektion des Zielvolumens bei dem heute realisierten Ansatz zur Konformations-
therapie sind jedoch nicht in allen Fillen adiquate Dosisverteilungen erzielbar. Solche

Situationen liegen dann vor, wenn der Querschnitt des Zielvolumens nicht konvex ist. Zur

I Einleitung -6 -




Behandlung beliebig geformter Zielvolumina wurde kiirzlich von A. Cormack (1987) und
A. Brahme (1988) unabhingig voneinander eine neue Technik vorgestellt, bei der die In-
tensitat innerhalb des Strahlenfeldes variiert wird. Es wurde gezeigt, daf} auf diese Weise
auch nicht-konvexe Zielvolumina behandelt werden koénnen. Wegen der enorm grofien An-
zahl der Freiheitsgrade ist es bei diesem neuen Verfahren jedoch auf keinen Fall moglich,
die konventionelle "trial and error”-Methode zur Bestimmung der Bestrahlungsparameter,
d.h. der Intensititsmodulation anzuwenden. Das Problem der automatischen Bestim-
mung geeigneter Modulationsprofile auf der Basis einer vorgegebenen, an das Zielvolumen
angepafiten Solldosisverteilung wird als das inverse Problem der Strahlentherapieplanung
bezeichnet. Im Kapitel II/1. der vorliegenden Arbeit wird auf diesen Themenbereich
genauer eingegangen.

Seit der Einfiilhrung der Modulationstechnik in den Jahren 1987 /88 wurden von einigen
Autoren Methoden zur Bestimmung der Modulationsprofile entwickelt (Cormack 1987,
Brahme 1988, Webb 1989, Barth 1990). Die dort beschriebenen Methoden sind jedoch mit
wesentlichen Unzuldnglichkeiten behaftet:

1. Es werden stark vereinfachte Algorithmen zur Dosisberechnung zugrundegelegt, die
die Genauigkeitsforderungen der Strahlentherapie nicht erfiillen.

2. In die Berechnungen gehen keine Optimierungskriterien ein, oder es werden wich-
tige medizinische Kriterien wie der besondere Schutz bestimmter Risikoorgane nicht
addquat berticksichtigt.

3. Bisher sind nur schichtweise 2-D Berechnungen méglich.

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, neue Methoden zur Berechnung der Modu-
lationsprofile und damit zur Lésung des inversen Problems zu entwickeln, die nicht mit
diesen Méngeln verbunden sind.
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IT Methodik

1. Konformationstherapie mit modulierten Strahlenfeldern und das
inverse Problem der Therapieplanung

In diesem Kapitel wird zunéchst auf das von Takahashi (1961) eingefiithrte Prinzip der
tumorkonformen Bestrahlung oder Konformationstherapie eingegangen. Aufgrund des
groflen technischen Aufwands, den diese Bestrahlungstechnik erfordert, hat sie sich erst
in den letzten Jahren in groflerem Umfang an den Kliniken durchgesetzt. Es werden ver-
schiedene Realisierungen dieser Technik beschrieben, die heute in der Praxis eingesetzt
werden.

In bestimmten Féllen, in denen das zu bestrahlende Volumen konkave Regionen
enthalt, ist jedoch auch mit diesen heute verfiigbaren Ansétzen keine tumorkonforme Be-
strahlung moglich. Hier scheint ein kiirzlich von A. Cormack (1987) und A. Brahme
(1988) vorgestellter neuer Weg vielversprechend zu sein, bei dem modulierte Strahlenfelder
eingesetzt werden. Dieser neue Ansatz wird kurz beschrieben. Es wird gezeigt, wie die
Strahlmodulation in der Prazis realisiert wird.

Anschlieflend wird das inverse Problem der Strahlentherapieplanung beschrieben. Beim
Einsatz von Strahlmodulationstechniken lduft dieses Problem auf die Bestimmung der Mo-
dulationsprofile hinaus. Es wird gezeigt, daff dieses Problem sehr viel Ahnlichkeit mit
Bildrekonstruktionsproblemen hat, die z.B. aus der Computer-Tomographie (CT) bekannt
sind. Diese Ahnlichkeit bildet die Grundlage fiir die Ubereinstimmung der in Kapitel
IT/2. und II/4. beschriebenen Methoden zur Berechnung der Modulationsfunktionen mit
Berechnungsmethoden, die aus der Bildverarbeitung bekannt sind.
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1. Konformationstherapie und das inverse Problem

1.1 Konformationstherapie

Das Ziel jeder Strahlenbehandlung von Tumoren ist es, die malignen Zellen zu zersto-
ren unter weitgehender Schonung bzw. Aufrechterhaltung der Funktion von normalen
Geweben und Organen. Dieses Ziel kann im allgemeinen in befriedigendem Mafle nur
dann erreicht werden, wenn die fiir die Tumorvernichtung benétigten Strahlendosen in
einem Bereich liegen, in dem eine Schidigung der normalen Gewebe und Organe nicht
oder nur mit geringer Wahrscheinlichkeit eintritt. Holthusen hat bereits im Jahre 1936
diese Randbedingungen klar formuliert und dargestellt (Abb. 1.1): Je weiter die beiden
Dosiswirkungsbeziehungen (Tumorvernichtung und Toleranziiberschreitung) voneinander
entfernt liegen, desto hoher ist die Heilungsrate. Umgekehrt nimmt die Heilungsrate ab,
wenn die Tumorvernichtung erst bei solchen Strahlendosen eintritt, die zu einer erheblichen

Toleranziiberschreitung im normalen Gewebe fiihren.

°fo
100 Tumor-—_.
vernichtung Z toleranz
im normalen Gewebe
80 [~
o
S 60
=
2
L0
20 - Heilung
0 | Il
0 2 4 6 8 10 12 14 16

Relat. Dosis

Abb. 1.1: Tumorheilungsrate in Abhingigkeit von der Strahlendosis, dargestellt als
Resultante zwischen der Dosisabhingigkeit der Tumorvernichtung und der Toleranz des
gesunden Gewebes (Holthusen 1936).

Nun gibt es eine Reihe von sehr strahlensensiblen Tumoren, bei denen die in Ab-
bildung 1.1 dargestellten Kurven der Tumorvernichtung und der Toleranz des normalen
Gewebes deutlich auseinanderliegen. Als Beispiele seien die Hodgkin-Lymphome genannt
(Becker 1990). Solche Fille stellen keine hohen Anforderungen an die Strahlentherapie
und es kénnen bereits mit relativ einfachen grofiflichigen Bestrahlungstechniken (”Man-
telfelder”) gute Heilungsraten erzielt werden. In den meisten Fillen liegen die Verhaltnisse
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1. Konformationstherapie und das inverse Problem

jedoch nicht so giinstig, und die beiden Kurven aus Abbildung 1.1 liegen dicht beieinander
oder vertauschen sogar ihre Position, d.h. das gesunde Gewebe reagiert empfindlicher auf
Strahlung als der Tumor. In diesen Féllen kann eine Strahlenbehandlung nur dann sinnvoll
durchgefiihrt werden, wenn durch geeignete Bestrahlungstechniken dafiir gesorgt wird, daf3
der Tumor mit einer deutlich hdheren Dosis bestrahlt wird als das gesunde Gewebe.

Die Anforderung der Konzentration der Dosis auf den Tumor bildet den Ausgangs-
punkt fiir die Einfithrung der Konformationstherapie (conformation radiotherapy). Dieser
Begriff wurde im Jahre 1961 von S. Takahashi gepragt. Heute versteht man darunter eine
Behandlungstechnik, bei der das Bestrahlungsvolumen an das Zielvolumen angepafit wird.
Das Bestrahlungsvolumen ist dabei das Volumen, in dem die therapeutische Dosis, d.h.
die zur Vernichtung der malignen Zellen erforderliche Dosis, verabreicht wird. Das Ziel-
volumen umfaft, neben dem eigentlichen Tumorvolumen, die nach &rztlicher Verordnung
mitzubestrahlenden Infiltrationszonen und Lymphabflufiwege, sowie einen Sicherheitsrand,
der mogliche Positionierungsfehler und Bewegungen des Patienten wihrend der Bestrah-
lung (z.B. durch die Atmung) beriicksichtigt.

Realisiert wird die Konformationstherapie heute iiblicherweise mit hochenergetischen
Photonen oder Elektronen. Wie schon in der Einleitung erwihnt, beschrinkt sich diese
Arbeit auf die Betrachtung hochenergetischer Photonen (Energien > 1 MeV). Die Anpas-
sung der rdumlichen Dosisverteilung an das Zielvolumen wird gewohnlich dadurch erreicht,
daff aus mehreren Richtungen (Mehrfeldtechnik) oder bei rotierendem Bestrahlungsgerit
(Pendeltechnik) bestrahlt wird. An jeder Position des Bestrahlungsgeriits (Gantry), d.h.
fiir jede Einstrahlrichtung, werden die den Strahl begrenzenden Kollimatoren gerade so
weit gebffnet, wie es die Projektion des Zielvolumens in diese Richtung vorgibt. Durch
ﬁberlagerung der Dosis aus verschiedenen Richtungen kann dann das Ziel der Konfor-
mationstherapie erreicht werden. Die Abbildung 1.2 zeigt eine schematische Skizze dazu.
Dargestellt ist ein zweidimensionaler Schnitt durch das Zielvolumen senkrecht zur Rota-
tionsachse der Gantry. Man erkennt, dal das Bestrahlungsvolumen sogar schon mit drei
Feldern recht gut an das Zielvolumen angepafit werden kann.

Die Konformationstherapie hat sich seit ihrer Einfiihrung im Jahre 1961 aufgrund
des hohen technischen Aufwands nur langsam im klinischen Betrieb durchgesetzt. Heute
ist diese Technik aber an fast allen gréSeren Kliniken etabliert. Die irreguléiren Feldfor-
men werden durch individuell gegossene Kollimatoren oder, wie am DKFZ, durch sog.
Multi-Leaf-Kollimatoren realisiert. Diese Kollimatoren sind aus vielen schmalen Absorber-
Bléattern zusammengesetzt, die beliebig gegeneinander verschoben werden kénnen (s. Abb.
1.3). Die individuelle Einstellung der Blitter geschieht z. Zt. von Hand. Ein elektrisch
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1. Konformationstherapie und das inverse Problem
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onformationstherapie realisiert durch eine Drei-Feld-Technik.

Die Feldbegrenzungen werden durch geeignete Kollimatoren fiir jede Einstrahlrichtung an
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1. Konformationstherapie und das inverse Problem

betriebener Multi-Leaf-Kollimator ist aber bereits fertiggestellt und steht kurz vor dem
klinischen Einsatz (Pastyr et al. 1987).

Wie das oben angefiihrte Beispiel zeigt, kann in vielen Fillen bereits mit wenigen
irreguléren Feldern die Konformationstherapie verwirklicht werden. Es gibt jedoch auch
Situationen, in denen mit der oben beschriebenen Technik prinzipiell keine tumorkonforme
Bestrahlung erreicht werden kann. Sie liegen immer dann vor, wenn das Zielvolumen in
Ebenen senkrecht zur Rotationsachse der Gantry konkave Einbuchtungen aufweist. Als
Beispiel dazu seien die Bestrahlung des Kollum-Karzinoms (Morita et al. 1974) oder der pa-
raaortalen Lymphknoten (Nemeth und Schlegel 1989) genannt. Zweidimensionale Schnitte
durch diese Zielvolumina sind gréStenteils hufeisenférmig. Abbildung 1.4 macht deutlich,
weshalb die oben beschriebene Technik hier fehlschléigt. Es ergibt sich dabei ndmlich immer
ein konvexes Bestrahlungsvolumen. Das eingezeichnete besonders strahlenempfindliche Ri-
stkoorgan (dies kann z.B. das Riickenmark sein) wird mit der vollen therapeutischen Dosis
mitbestrahlt, und schidliche Nebenwirkungen sind daher sehr wahrscheinlich.

— Zielvolumen

VA
AYAYAY

Kollimator

A AT YA YA T A A WA N B S S N

NN NN NN NN NN

A A A A
A A AN A A

AN

Abb. 1.4: Bestrahlung eines hufeisenformigen Zielvolumens. Das Bestrahlungsvolumen
kann in diesem Fall nicht an das Zielvolumen angepaft werden.
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1. Konformationstherapie und das inverse Problem

1.2 Ansatz mit modulierten Feldern

Die im vorangegangenen Abschnitt beschriebene Konformationstherapie-Methode versagt
im allgemeinen bei Zielvolumen mit konkaven Regionen. In den Jahren 1987/88 wurde aus
diesem Grund eine flexiblere, wenngleich auch noch aufwendigere Methode vorgeschlagen,
bei der nicht nur die Form der Strahlenfelder an das Zielvolumen angepafit wird, sondern
zusétzlich die Intensitdt innerhalb des Strahls moduliert wird (Cormack 1987, Brahme
1988). Bei geeigneter Wahl dieser Modulation kénnen damit beliebige Dosisverteilungen
erzeugt werden, so auch hufeisenformige (Abb. 1.5).
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Abb. 1.5: Bestrahlung des hufeisenformigen Zielvolumens aus Abb. 1.4 mit modulier-

ten Feldern. Mit dieser Methode ist eine Anpassung des Bestrahlungsvolumens an das
Zielvolumen mdéglich.

Neben der von Cormack und Brahme eingefiihrten Methode gibt es eine Reihe an-
derer Techniken, mit denen ebenfalls konkave Dosisverteilungen erzeugt werden kénnen.
Als wichtige Beispiele sollen die biaziale Rotation und die tangentiale Schalenbestrahlung
erwdhnt werden. Bei der biaxialen Rotation (s. z.B. H. Kuttig in: Scherer 1987) werden
zwei Rotationen um verschiedene parallele Achsen durchgefiihrt. Die resultierende Dosis-
verteilung hat im allgemeinen die Form einer ”8”, aber auch hufeisenformige Verteilungen
kdnnen erzielt werden (Becker 1989). Die tangentiale Schalenbestrahlung geht auf Ross-
mann (1955) zuriick. Das Strahlenbiindel wird dabei nicht auf das Isozentrum, d.h. auf die
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1. Konformationstherapie und das inverse Problem

Rotationsachse gerichtet, sondern um einen bestimmten Betrag seitlich ausgelenkt (Abb.
1.6). Die resultierende Dosisverteilung hat dabei die Form einer Zylinderschale. Diese
Technik eignet sich besonders gut zur Bestrahlung ausgedehnter oberflichlicher Zielvolu-
mina wie z.B. der Thoraxwand.

Abb. 1.6: Das Prinzip der tangentialen Schalenbestrahlung

Obwohl also auch mit anderen einfacheren Techniken konkav eingebuchtete Bestrah-
lungsvolumina erzeugt werden kénnen, wird in jiingster Zeit die Modulationsmethode von
vielen Autoren favorisiert (Airds 1989, Barth 1989, Kooy et al. 1989, Webb 1989, Webb
1990). Der Grund dafiir liegt in der hohen Flexibilitit, die diese Methode bietet. Es be-
steht die berechtigte Hoffnung, da$§ alle denkbaren Zielvolumina mit dieser Methode im
Sinne der Konformationstherapie behandelt werden kénnen. Dadurch wird die Methode
besonders zur Losung des sog. inversen Problems interessant. Bevor jedoch auf das inverse
Problem néher eingegangen wird, sollen kurz verschiedene Méglichkeiten zur Realisierung
der Intensitdtsmodulation beschrieben werden.

1.3 Realisierung der Modulation

Da es sich bei der Bestrahlung mit intensititsmodulierten Feldern um eine ganz neue
Methode der Therapie handelt, sind die Techniken zur Intensititsmodulation noch nicht
sehr ausgereift. Von den im folgenden beschriebenen Techniken sind einige bereits recht
gut erprobt, andere sind dagegen noch in der Entwicklungsphase.
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1. Konformationstherapie und das inverse Problem

1.3.1 Verwendung von Kompensatoren

Kompensatoren bestehen aus gut strahlenabsorbierendem Material mit von Punkt zu
Punkt unterschiedlicher Dicke d. Dadurch kann gemiB I = Iye™#? die Intensitét I einge-
stellt werden, wobei 4 der fiir das Absorbermaterial charakteristische Schwichungskoeffi-
zient und I die einfallende Intensitét ist. An den Kliniken werden solche Kompensa-
toren bereits vielfach zum Ausgleich von Inhomogenititen eingesetzt, wodurch sich auch
der Name "Kompensator” erklirt (Quast 1978). Die Herstellung der Kompensatoren ge-
schieht heute iiblicherweise so, dal zunéchst die gewiinschte Form in eine Styrodurform
eingeschnitten wird, die dann mit dem verfliissigten Kompensatormaterial ausgegossen
wird (man verwendet deshalb Legierungen mit niedrigem Schmelzpunkt).

Der Einsatz von Kompensatoren zur Modulation der Felder ist bereits von einigen
Autoren beschrieben worden (Biirkelbach 1990, Lind 1990). Es ist jedoch anzunehmen,
daB sich diese Technik wegen des extrem hohen personellen Aufwands (es sind ca. 7
Kompensatoren pro Patient herzustellen) nicht im téglichen klinischen Betrieb durchsetzen

wird.

1.3.2 Einsatz eines Multi-Leaf-Kollimators

Die Verwendung des schon beschriebenen Multi-Leaf-Kollimators zur Feldmodulation wur-
de von Brahme (1988) vorgeschlagen. Dies kann auf verschiedene Arten geschehen. Eine
Moglichkeit besteht darin, jeweils zwei gegeniiberliegende Blitter in einem bestimmten Ab-
stand zu halten und mit dem so gebildeten schmalen Spalt mit verinderlicher Geschwin-
digkeit das Zielvolumen ”abzuscannen”. Es wird dabei also nicht direkt die Intensitit
variiert, sondern die Bestrahlungsdauer an jeder Position des Spalts.

Eine weitere Moglichkeit besteht darin, verschiedene mit dem Multi-Leaf-Kollimator
gebildete irregulidre Feldformen aus einer Finstrahlrichtung zu iiberlagern. Da jedoch im
allgemeinen sehr viele solcher ﬁberlagerungen notig sind, ist fiir diese Technik ein Multi-
Leaf-Kollimator mit einer sehr kurzen Einstellzeit erforderlich.

1.3.3 Scannende Beschleuniger

Dies ist vielleicht die eleganteste Methode zur Realisierung modulierter Strahlenfelder; sie
ist aber auch am weitesten von der Realisierung entfernt. Erste Entwiirfe zum Bau eines
solchen scannenden Beschleunigers liegen vor (Brahme 1987). Der im Beschleuniger er-
zeugte Elektronenstrahl mufl demnach, &hnlich wie bei Bildréhren, durch zwei Magnete
abgelenkt werden, bevor er auf das Target trifft und dort durch Bremsstrahlung der Pho-

tonenstrahl erzeugt wird.
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1.4 Das inverse Problem der Strahlentherapieplanung

Unter dem inversen Problem der Strahlentherapieplanung wird die Aufgabe verstanden,
aufgrund der Vorgabe einer Solldosisverteilung im Patienten direkt die erforderlichen Pa-
rameter der Bestrahlung zu berechnen (Goitein 1990). Dieses Problem ist nicht mit be-
kannten Problemen aus der Mathematik, wie z.B. dem inversen Problem der Variations-
rechnung, zu verwechseln. Der Name ”inverses Problem” erklirt sich in der Strahlenthe-
rapieplanung vielmehr wie folgt: Der Vorgang der Strahlentherapieplanung besteht heute
gewohnlich darin, daf der Strahlentherapeut die Parameter der Bestrahlung, wie z.B.
Einstrahlrichtungen, Blendendffnungen etc. -vorgibt und dann die Bestrahlung auf dem
Computer simuliert. Die resultierende Dosisverteilung wird daraufhin mit der Solldosisver-
teilung verglichen. Im allgemeinen werden Korrekturen der Dosisverteilungen erforderlich
sein. Der Strahlentherapeut muf} folglich die Bestrahlungsparameter entsprechend #ndern
und erneut eine Simulation durchfiihren. Dieser Vorgang wird interaktiv solange durch-
gefiihrt, bis die Dosisverteilung den vom Strahlentherapeuten geforderten Anforderungen
genligt. Konventionelle Computerprogramme zur Strahlentherapieplanung sind demnach
darauf ausgelegt, eine Simulation der Strahlenbehandlung zu erméglichen. Der wesentliche
Bestandteil dieser Programme ist ein Algorithmus, der in Abhéngigkeit von den Bestrah-
lungsparametern die im Patienten resultierende Dosis berechnet. Beim inversen Problem
muf} nun genau der umgekehrte Weg gegangen werden.

Obwohl der Name "inverses Problem” erst in jiingster Zeit gepriagt wurde (Barth
1990, Goitein 1990), gibt es eine Reihe #lterer Veroffentlichungen, die sich mit dhnlichen
Problemen beschaftigen (Hope et al. 1967, Legras et al. 1986, McDonald und Rubin
1977, Redpath et al. 1976, Starkschall 1984). Die dort beschriebenen Ansitze haben sich
in der Praxis jedoch nicht durchsetzen kénnen. In diesen Arbeiten werden nur wenige
Bestrahlungsparameter beriicksichtigt — meistens nur die Wichtungfaktoren der einzelnen
Felder —, die zudem nur einen geringen Einflu§ auf die Form der Dosisverteilung haben.
Auf diese Weise kénnen keinesfalls beliebige Dosisverteilungs-Formen erzeugt werden. Es
geht vielmehr darum, einen bereits vorgegebenen Satz von Parametern zu modifizieren
und so die Dosisverteilungen zu verbessern.

Erst mit der Einfiihrung der Modulationstechnik scheint — wegen der damit einherge-
henden enormen Erhéhung der Zahl der Freiheitsgrade, d.h. der Bestrahlungsparameter
— eine Lésung des inversen Problems méglich und realisierbar geworden zu sein. Es muf
aber erkannt werden, daf§ die von vielen Autoren als ideal bezeichnete Dosisverteilung,
d.h. ein konstanter, zur Vernichtung des Tumors ausreichender Dosiswert im Zielvolumen
und keine Dosis auflerhalb des Zielvolumens, auch mit dieser Technik nicht erreicht werden
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kann (Goitein 1990). Dies wiirde negative Strahlintensititen erfordern und ist daher aus
physikalischen Griinden unméglich. Dieser Zusammenhang wird in den folgenden Kapiteln
néher ausgefiihrt werden. Da also die ideale Dosisverteilung nicht erreicht werden kann,
wird das inverse Problem in der vorliegenden Arbeit nach einem Vorschlag von Goitein
(1990) als Optimierungsproblem aufgefaBt. Es wird darin versucht, dem Ziel der idealen
Verteilung nach bestimmten Kriterien so nah wie méglich zu kommen.

Die zu bestimmenden Bestrahlungsparameter sind bei der Modulationstechnik die
Einstrahlrichtungen und die Modulationsprofile fiir jede Richtung. Das Energiespektrum
ist gewGhnlich durch den jeweils verwendeten Beschleunigertyp vorgegeben. Beziiglich der
Einstrahlrichtungen hat sich gezeigt, daB mit gleichmiBig verteilten Strahlen im Winkel-
bereich 0 — 27 allgemein gute Ergebnisse erzielt werden kénnen (Webb 1989). Hier sind
allerdings noch weitere Untersuchungen erforderlich, die aber nicht Gegenstand der vor-
liegenden Arbeit sein sollen. Damit beschrinkt sich diese Arbeit auf die Bestimmung der
Modulationsprofile. Das inverse Problem kann nun wie folgt spezifiziert werden:

Das inverse Problem der Strahlentherapieplanung fiir modulierte Felder besteht in der
Aufgabe, die Modulationsprofile so zu berechnen, daff damit eine nach gegebenen Kriterien
optimale Konformationstherapie realisiert werden kann.

1.5 Vergleich des inversen Problems mit Problemen der Bildrekon-
struktion

Das Problem der Bestimmung der Modulationsprofile in der Konformationstherapie hat
sehr viel Ahnlichkeit mit dem Problem der Rekonstruktion eines Bildes aus einer Serie von
unter verschiedenen Winkeln aufgenommenen Projektionen, wie es z.B. bei der Computer-
Tomographie (CT) auftritt. Die 2-D Modulationsprofile bei 'der Konformationstherapie
entsprechen den 2-D Projektionsaufnahmen bei der CT und die 3-D Dosisverteilung ent-
spricht der 3-D Dichteverteilung im Patienten (Abb. 1.7).

Die Hauptaufgabe bei der CT besteht darin, aus den gemessenen 2-D Projektionen
die 3-D Dichteverteilung im Patienten, d.h. das Bild zu rekonstruieren, so da§ im Compu-
ter durchgefiihrte Pseudo-Projektionen mit den gemessenen Projektionen iibereinstimmen.
Dies ist in der Tat die gespiegelte Version des inversen Problems der Therapieplanung, das
darin besteht, aus der vorgegebenen 3-D Solldosisverteilung die 2-D Modulationsfunktio-
nen so zu bestimmen, daf} die resultierende 3-D Dosisverteilung im Patienten moglichst gut

mit der vorgegebenen Verteilung iibereinstimmt. Diese Ahnlichkeit bildet die Grundlage
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Abb. 1.7 Schematische Skizze zum Vergleich von Computer Tomographie und Konforma-
tionstherapie mit modulierten Feldern fiir eine 2-D Schicht. Man muf sich die Darstellung
senkrecht zur Papierebene erweitert denken, so daf die Pro jektionen und Modulationspro-
file zweidimensional werden und das Zielvolumen ein echtes 3-D Volumen ist. Die Strahl-
geometrie wird als paralle] angenommen. Die Modulation ist durch einen Kompensator
angedeutet.

fiir die in der vorliegenden Arbeit durchgefiihrte I"Jbertragung von Methoden der CT auf
die Planung der Konformationstherapie.

Die Ahnlichkeit zwischen CT und Konformationstherapie mit modulierten Feldern
wurde in einer Reihe kiirzlich verdffentlichter Arbeiten und Anmerkunéen erkannt (Brahme
1988, Webb 1989, s. auch Webb 1990). Allerdings sind die von diesen Autoren vorge-
schlagenen Methoden zur Berechnung der Modulationsprofile verschieden von denen, die
gewGhnlich in der CT eingesetzt werden.
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2. Naherungslésung des inversen Problems auf der Basis einer
stark vereinfachten Dosisberechnung

In diesem Kapitel wird ein neues direktes, d.h. nicht-iteratives Verfahren zur Bestim-
mung der Modulationsprofile beschrieben. Es basiert auf der Methode der gefilterten
Rickprojektion, die in der Computer-Tomographie verbreitet ist. Zunichst aber wird der
wichtigste aus der Literatur bekannte Ansatz zur direkten Bestimmung der Profile kurz
vorgestellt (Brahme 1988). Er basiert auf einer schichtweisen zweidimensionalen Entfal-
tung der 3-D Solldosisverteilung mit einer Punktbestrahlungsfunktion. Dieser Ansatz ist
gerechtfertigt, wenn die Bestrahlung mit sehr vielen (im Prinzip unendlich vielen) Feldern
aus verschiedenen Richtungen durchgefiihrt wird. In der Praxis muff man sich jedoch auf
einige wenige Richtungen beschrinken, und in diesem Fall birgt der Brahme- Ansatz einige
Probleme. Dazu zdhlen die nicht vorhandene Ortsinvarianz der Punktbestrahlungsfunk-
tion, die Nullstellen ihrer Fourier-Transformierten und das Fehlen von Optimierungskrite-
rien.

Die Ahnlichkeit der Konformationstherapie mit der Computer-Tomographie (s. 1I/1.)
legt es nahe, die dort bekannten Berechnungsmethoden auch in der Konformationstherapie
anzuwenden. Im zweiten Abschnitt dieses Kapitels wird dazu die Methode der gefilterten
Rickprojektion untersucht. Zunéchst wird genauer begriindet, weshalb diese Methode, die
in der Konformationstherapie besser gefilterte Projektion genannt werden sollte, in dieser
neuen Anwendung sinnvoll eingesetzt werden kann. Die Bestimmung der Filterfunktion
wird unter besonderer Beriicksichtigung der Randbedingungen in der Konformationsthe-
rapie (u.a. die kleine Feldanzahl) beschrieben. Obwohl im Gegensatz zur CT aus physi-
kalischen Griinden keine negativen Werte der gefilterten Projektionen, d.h. der Modula-
tionsprofile realisiert werden kénnen, liefert die Methode recht gute Ergebnisse. Besonders
vorteilhaft ist der geringe Zeitaufwand, da im Gegensatz zur Methode von Brahme nur
1-D Filterungen bzw. Faltungen durchzufiihren sind. Die gefilterte Projektion ist daher
dem Brahme-Ansatz vorzuziehen.

Auch bei der gefilterten Projektion gehen jedoch keine medizinisch begriindeten Opti-
mierungskriterien ein, und auch sie basiert auf einer stark vereinfachten Dosisberechnung.
Die damit gefundenen Modulationsprofile kénnen daher nur als erste Néherung zur Lsung

des inversen Problems angesehen werden, und es bedarf der weiteren Optimierung, die in
IT/4. beschrieben wird.
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2.1 Ein Ansatz von A. Brahme

Im Jahre 1988 wurde von A. Brahme ein Verfahren zur nicht-iterativen Berechnung der
Modulationsprofile vorgestellt, das nicht, wie die bis dahin bekannten Verfahren (Cormack
1987), auf einfachste Geometrien des Zielvolumens beschrénkt ist. Das Prinzip besteht
darin, zunichst eine adiquate Bestrahlungstechnik fiir ein punktférmiges Zielvolumen zu
bestimmen. Dies ist z.B. eine Rotationsbestrahlung mit einem schmalen Nadelstrahl. Die
resultierende Dosisverteilung, die in diesem Fall auf eine Ebene senkrecht zur Rotations-
achse beschrinkt ist, wird als Punktbestrahlungs—Dosisverteilung ("Punktbestrahlungs-
funktion”) é,(r) bezeichnet. Sie hat Ahnlichkeit mit der "point spread function”, die aus
der Bildverarbeitung bekannt ist. Die Bestrahlung ausgedehnter Zielvolumina wird durch
eine gewichtete U’berlagerung solcher Punktbestrahlungen realisiert.

Das mathematische Problem besteht in einer Berechnung der riumlichen Dichtefunk-
tion ¢(r) der Punktbestrahlungen. Ist diese Funktion bekannt, so ergibt sich die gesamte
Dosisverteilung in den verschiedenen Schichten A’ des Zielvolumens durch eine Superposi-
tion der 6,(r) gemif folgendem Faltungsintegral:

D(r) = //A’ o(r')bp(r — r')dA’.

Bei vorgegebener Solldosisverteilung D(r) mu# diese Gleichung nach ¢(r) aufgeldst werden.
Dazu wird eine Fourier-Transformation durchgefiihrt und die Tatsache ausgenutzt, daf} ein
Faltungsintegral dabei in eine Mulitiplikation iibergeht (Brigham 1987):

D(s) = 3(s) - 5y (s)

Unter der Voraussetzung, daf 85(s) keine Nullstellen hat, kann ¢(r) dann durch eine Di-
vision durch Sp(s) und anschliefflende Riicktransformation bestimmt werden. Die Modula-
tionsprofile fiir jede Einstrahlrichtung erhélt man schlieflich durch Projektionen von ¢(r)
unter den entsprechenden Winkeln. Falls dabei negative Werte auftreten, so werden diese
“abgeschnitten”, d.h. die Modulationsprofile werden an diesen Stellen auf Null gesetzt.

In der Praxis ist dieser Ansatz von Brahme mit einigen Schwierigkeiten verbun-
den. Zunichst ist es heute noch nicht moglich, Rotationsbestrahlungen mit dynamisch
veranderlicher Modulation durchzufiihren. Es konnen zur Zeit nur Mehrfeldtechniken
realisiert werden. Die Punktbestrahlungsfunktion b,(r) ergibt sich in diesem Fall durch
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Abb. 2.1: Die Punktbestrahlungsfunktion 6,(r) fiir 5 Einstrahlrichtungen

Uberlagerung der Nadelstrahl-Tiefendosisverlaufe fiir die jeweiligen Einstrahlrichtungen
(Biirkelbach 1990). Die Abbildung 2.1 zeigt é,(r) fiir eine Bestrahlung mit 5 Feldern.

Nun geht in den Faltungsansatz implizit die Annahme ein, daf§ §,(r) ortsinvariant
ist. Dies ist fiir Rotationsbestrahlungen in guter Naherung erfiillt (Brahme 1988); bei
der Verwendung relativ weniger Felder konnen jedoch durch die verschiedene relative Lage
der Hauteintrittspunkte sowie durch Inhomogenitéiten Fehler entstehen. Die Annahme der
Ortsinvarianz ist gleichbedeutend mit einer Vernachlissigung der Strahlschwéchung.

Ein weiteres grofleres Problem, das mit der geringen Anzahl der Felder zusammenhéngt,
sind Nullstellen von 5p(s), die im Gegensatz zu Rotationsbestrahlungen schon bei rela-
tiv kleinen Frequenzen [[s|| auftreten. Die Entfaltung im Frequenzraum zur Bestimmung
von @(r) kann daher nur in grober Niherung durchgefiihrt werden und zwar unter Ver-
nachléssigung eines groflen Anteils des Frequenzspektrums. Die von Goitein (1990) gefor-

derten Optimierungskriterien gehen bisher nicht in die Rechnung ein.
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2.2 Gefilterte Projektion

2.2.1 Gefilterte Projektion und gefilterte Riickprojektion

Aufgrund der spiegelbildlichen I"Jbereinstimmung der Bildrekonstruktionsproblematik in
der Computer-Tomographie mit dem inversen Problem der Konformationstherapie (s.
II/1.5) ist es naheliegend, die in der CT bereits etablierten Methoden auch in der Kon-
formationstherapie einzusetzen. In der CT gibt es im wesentlichen zwei Rekonstruktions-
methoden: die gefilterte Riickprojektion und die iterative Rekonstruktion (Brooks und Di
Chiro 1976). Beide Methoden werden in der vorliegenden Arbeit untersucht. In diesem
Abschnitt wird auf die gefilterte Riickprojektion eingegangen. Diese Methode sollte in
bezug auf die Konformationstherapie als gefilterte Projektion bezeichnet werden, weil die
Projektionen (d.h. die Modulationsprofile) berechnet werden und nicht die flberlagerung
der Riickprojektionen (d.h. das Bild), wie bei der CT.

Um die Anwendbarkeit der Methode der gefilterten Projektion in der Konformations-
therapie zu begriinden, miissen zunichst einige Eigenschaften hochenergetischer Photo-
nenstrahlen vorweggenommen werden. Genauere Ausfiihrungen zu diesem Thema werden
in I1/3. dargelegt. Die heute in der Konformationstherapie eingesetzten Photonenstrah-
len werden gewohnlich durch linear beschleunigte Elektronen mit einer Energie von > 6
MeV in einem Bremsstrahlungsprozess erzeugt. Folglich haben die Photonen &hnlich hohe
Energien und damit erhalten sie folgende Eigenschaften:

1. Der Schwichungskoeffizient im Gewebe ist sehr klein (< 0.05 /cm). Dadurch wird das
Tiefendosisprofil relativ flach (s. z.B. Abb. 3.2). (Der sog. ”Aufbaueffekt” (s. 11/3.1)
wird nicht beriicksichtigt)

2. Die durch Streuung hervorgerufene Strahlaufweitung ist gering (Webb 1989).

3. Die Abhéngigkeit der Dosisverteilung von Gewebeinhomogenitéten ist im allgemeinen
relativ schwach.

Als Konsequenz dieser Eigenschaften ist die Dosisverteilung eines Nadelstrahls sehr
schmal. Die Schwichung kann in einem relativ kleinen Gebiet wie dem Zielvolumen in
grober Naherung vernachliissigt werden. Ebenso werden Inhomogenititen zunichst aufler
acht gelassen. Damit kann die Bestrahlung eines Gewebes mit einem modulierten Strah-
lenfeld als eine ”Verschmierung” der Intensititswerte entlang der Strahlrichtung aufgefafit
werden. Dies ist im Prinzip der gleiche Prozess wie die Riickprojektion bei der CT, wo
diese ”Verschmierung” im Computer auf die gefilterten Projektionen angewandt wird, um
das Bild zu erhalten.

IT Methodik =




2. Naherungslfsung des inversen Problems

Bildrekonstruktion

Konformationstherapie
(gefilterte Riickprojektion)

(gefilterte Projektion)

Dichteverteilung Satz vorgeschriebener
im Gewebe 2-D Dosisverteilungs-Schichten

4 | {

Schichtweise Projektion auf Zeilen|
Projektion auf Zeilen unter verschiedenen

(Comp.-Tomograph) Winkeln
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1-D Filterung ‘

Schichtweise ’
Riickprojektion ‘

Satz 2-D Schichtbilder

Bestrahlung mit ‘
modulierten Feldern|
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}

3-D Dosisverteilung

im Gewebe

Abb. 2.2: Gegeniiberstellung der wichtigsten Prozesse der Bildrekonstruktion durch die
gefilterte Riickprojektion und der entsprechenden Prozesse in der Konformationstherapie.

Der néchste logische Schritt ist nun die I"Jbertragung der anderen Prozesse der Bild-
rekonstruktion auf die Konformationstherapie. Abbildung 2.2 zeigt eine Ubersicht der
korrespondierenden Schritte. Vorginge, die im Computer durchgefiihrt werden, sind mit
Schatten dargestellt. Es wurde gezeigt, daf8 die Bestrahlung mit modulierten Feldern der
CT-Riickprojektion entspricht. Die im Computer-Tomographen durchgefiihrte Projektion
kann im Fall der Konformationstherapie einfach simuliert werden. Die verbleibende Frage
lautet: Welche Filterfunktion mufl gewihlt werden, um in der Konformationstherapie gute
Ergebnisse zu erzielen? Vor der Beantwortung dieser Frage wird zuniichst kurz dargelegt,
weshalb die Filterung durchgefiihrt werden muf, und es wird die Herleitung der Filter-
funktion in der Bildrekonstruktion angedeutet.
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2.2.2 Bestimmung der Filterfunktion

Die Methode der gefilterten Riickprojektion wurde zuerst in der Radioastronomie durch
Bracewell und Riddle (1967) eingesetzt. Sie basiert auf dem bekannten Projektionstheorem
(Rosenfeld und Kak 1982): Die 2-D Fourier-Transformierte einer 2-D Funktion auf einer
Geraden unter dem Winkel 9 durch den Ursprung des Frequenzraums ist identisch mit der
1-D Fourier-Transformierten der Projektion der 2-D Funktion auf eine Gerade unter dem
gleichen Winkel. Der Vorgang der Riickprojektion (Bestrahlung) ist nun gleichbedeutend
mit einem ”Auffiillen” des Frequenzraums durch ﬁberlagerung solcher Ursprungsgeraden
unter verschiedenen Winkeln. Allerdings werden bei diesem Verfahren die kleinen Fre-
quenzen iberbetont, da mehr Geraden zu kleinen Frequenzen beitragen als zu grofien.
Es resultiert also eine stark tiefpaB-gefilterte Funktion. Um das zu vermeiden, miissen die
Projektionen vor der Riickprojektion mit einem Hochpaf gefiltert werden. Die genaue Her-
leitung dieses Sachverhalts wird in der Literatur ausfiihrlich beschrieben (s. z.B. Rosenfeld
und Kak 1982, Jihne 1989) und soll hier nicht nachvollzogen werden.

Die Theorie kommt zu dem Ergebnis, da$§ die Filterfunktion im Frequenzraum einfach
durch den Absolutbetrag der Ortsfrequenz |s| gegeben ist, falls unendlich viele Projektio-
nen (Einstrahlrichtungen) bekannt sind. Dies ist natiirlich ein hypothetischen Fall. Beim
Vorliegen endlich vieler Projektionen muf dieser Filter durch einen zusitzlichen Tiefpafl
begrenzt werden, d.h. die Auflésung wird dadurch begrenzt. Die Tatsache, daf in der
Konformationstherapie nur wenige Einstrahlrichtungen praktikabel sind, hat zur Konse-
quenz, daf} die Filterfunktion schon bei sehr kleinen Frequenzen begrenzt werden muf. Es
wird folgende diskrete Filterfunktion benutzt:

_ J|klexp (—k*/k}) fiir k#0
H(k)‘{1 " firkoo,

wobei k die diskrete Frequenzvariable ist, die zur Ortsfrequenz s und zur linearen Ausdeh-
nung im Ortsraum w iiber s = k/w in Beziehung steht. Der Wert von ko bestimmt die
Grenzfrequenz. Er hingt ab von der Anzahl N der Einstrahlrichtungen:

2
ko%N—
™

(Brooks und Di Chiro 1976). Es hat sich gezeigt, daf} bessere Ergebnisse erzielt werden
kénnen, wenn die Filterfunktion mit dem Tiefpa$ exp(—k* /k¢) "weich” auf Null herabge-
setzt wird, als wenn sie durch einen Rechteck-Tiefpa$f einfach bei dem durch ko vorgege-
benen Wert ”abgeschnitten” wird. Ahnliche Resultate sind auch aus der CT bekannt, wo
zu diesem Zweck Hanning-Fenster eingesetzt werden (Chesler und Riederer 1975).
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Der Wert 1 fiir H(k = 0) trigt einigen Besonderheiten der Konformationstherapie
Rechnung. Es wird dadurch der Mittelwert der Projektionen erhalten. Im Ortsraum
entspricht dies der Addition einer Konstanten zu den Projektionen, d.h. es werden aus
jeder Richtung Streifen mit konstanter Intensitit uberlagert. Dadurch wird die Tatsache
berticksichtigt, daf keine negativen Intensititen realisiert werden kénnen. Ferner wird auf
diese Weise die relative Homogenitét der Dosis im Zielvolumen verbessert, was allerdings
naturgemaf auf Kosten der Dosis im umliegenden normalen Gewebe geht. Der Wert 1
wurde empirisch als giinstigster Wert ermittelt.

Abb. 2.3: Die Filterfunktion im Frequenzraum. Die gestrichelte Kurve ist die \k| Funk-
tion. Die Grenzfrequenz ist ko = 6.

In Abbildung 2.3 ist die Filterfunktion H (k) fiir die Grenzfrequenz kg = 6 dargestellt.
Diese Funktion wird bei 9 gleichmifig im Winkelbereich 0—27 verteilten Feldern eingesetzt.
Falls die Einstrahlrichtungen nicht gleichmiBig verteilt werden, so muf die Grenzfrequenz
jeweils in Abhéngigkeit von der lokalen ”Feld-Dichte” ermittelt werden. Es sollte noch
erwadhnt werden, daf} die Filterung bei weniger als 5 Feldern keinen Sinn macht, weil kg zu
klein wird.
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2.2.3 Einflufl der Nicht-Negativitit

Nach der Filterung erhilt man die Modulationsprofile, indem ~ wie beim Brahme-Ansatz —
negative Werte der gefilterten Projektionen abgeschnitten werden, die trotz der Addition
der Streifen (s.0.) noch vorhanden sind. Es stellt sich dabei die Frage, ob der Vorteil
der Filterung auf diese Weise nicht wieder zunichte gemacht wird. Zur Beantwortung soll
Abbildung 2.4 herangezogen werden.

Im oberen Teil dieser Darstellung wurden die Modulationsprofile durch einfache Pro-
Jjektion der hufeisenférmigen Solldosisverteilung bestimmt. Die daraus resultierende Dosis-
verteilung, die in Form von Isodosenlinien dargestellt ist, zeigt keine gute ﬂ'bereinstimmung
mit der Solldosisverteilung, d.h. mit dem Zielvolumen. Im unteren Teil wurden die Modu-
lationsprofile durch Filterung der Projektionen mit der oben beschriebenen Filterfunktion
(Abb. 2.3) erhalten. Bei der Darstellung sind negative Werte bereits abgeschnitten. Man
erkennt aber, dafl die meisten Profile in Bereichen, in denen die Projektionen (s. obe-
rer Teil) ungleich Null sind, positive Werte haben. Lediglich bei 3 der 9 Profile deuten
sich kleine Bereiche (abgeschnittener) negativer Werte an (Pfeile). Diese haben auf die
gesamte Dosisverteilung einen geringen Einfluf. Die Dosisverteilung folgt der Form des
Zielvolumens im Sinne der Konformationstherapie sehr viel besser, als die durch einfache
Projektion resultierende. Ahnliches gilt auch fiir andere bisher untersuchte Zielvolumina.

Negative Werte der gefilterten Projektionen treten nur dort auf, wo die Projektionen
ausgedehnte Bereiche mit grofien Gradienten aufweisen. Haben die Projektionen einen re-
lativ flachen Verlauf, so gilt dies auch fiir die gefilterten Projektionen. Diese Eigenschaften
der gefilterten Profile werden dadurch bewirkt, daf} die Filterfunktion sowohl Tiefpafl- als
auch Bandpa8-Verhalten aufweist.

Groflere Bereiche mit negativen Werten der gefilterten Projektionen treten im nicht
dargestellten Bereich seitlich der Feldrander auf. Diese haben jedoch keinen Einfluf auf
die Dosisverteilung innerhalb des Zielvolumens. Sie bewirken vielmehr, da8 die Dosis im
gesunden Gewebe in der Umgebung des Zielvolumens nicht auf Null reduziert werden kann.
Dies wire nur dann méglich, wenn Dosis an diesen Stellen subtrahiert werden konnte, wenn
also negative Intensitéten realisierbar wiren. Bei der perkutanen Strahlentherapie wird das
gesunde Gewebe aus diesem Grund immer mitbelastet; das Ziel kann nur darin bestehen,
diese Belastung auf ein vertrigliches MaB zu reduzieren.

Hier liegt ein wesentlicher Unterschied zwischen CT und Konformationstherapie: Bei
der CT kénnen Kérperregionen mit der Dichte Null rekonstruiert werden; bei der Konfor-
mationstherapie mit modulierten Feldern ergeben sich dagegen immer positive Dosiswerte.
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Abb. 2.4: Dosisverteilung und Modulationsprofile fiir eine Bestrahlung mit 9 Feldern
(2-D Schicht). Das Zielvolumen ist durch Kreuze dargestellt, und die Punkte stehen fiir
ein Risikoorgan. Isodosenangaben in Prozent der Maximaldosis. Die Modulationsprofile

wurden bestimmt durch einfache Projektion (oben) und durch gefilterte Projektion (un-
ten).
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2. NiherungslOsung des inversen Problems

2.3 Vergleich der Methoden

Es konnte gezeigt werden, dafl die Methode der gefilterten Projektion sinnvoll in der Kon-
formationstherapie eingesetzt werden kann, obwohl keine negativen Werte der Modula-
tionsprofile realisiert werden konnen. Sowohl der Ansatz von Brahme, als auch die gefil-
terte Projektion sind jedoch mit zwei wesentlichen Unzulinglichkeiten behaftet: Erstens
basieren beide Methoden auf der Annahme eines im Gewebe ungeschwiichten Strahls (die
Brahme-Methode implizit, die gefilterte Projektion explizit). Ohne geeignete Korrekturen
ist der daraus resultierende Fehler fiir die in der Strahlentherapie geforderten Genauigkei-
ten zu grof} (s. II/3.). .

Ebenso schwerwiegend ist die Tatsache, daf keine Optimierungskriterien in die Be-
rechnung eingehen, was zur Folge hat, da§ die Dosisverteilungen nicht allen Anforderungen
geniigen. So ist zwar die Form der in Abbildung 2.4 (unterer Teil) dargestellten Dosisver-
teilung in guter ﬁbereinstimmung mit der Form des Zielvolumens; es werden jedoch grofie
Bereiche mit weniger als 80 % der Maximaldosis bestrahlt, was aus medizinischer Sicht
nicht toleriert werden kann. Ferner werden strahlensensible Risikoorgane nicht besonders
beriicksichtigt.

Die bisher angestellten Betrachtungen gelten fiir die beiden vorgestellten Methoden
gleichermaflen. Der Vorteil der gefilterten Projektion gegeniiber dem Brahme-Ansatz liegt
in der Tatsache, da nur 1-D Filterungen durchgefiihrt werden miissen. Dadurch kénnen
die Modulationsprofile sehr viel schneller bestimmt werden.

Wegen der beschriebenen Mingel wird die Methode der gefilterten Projektion in der
vorliegenden Arbeit nur verwendet, um eine erste Niherung fiir die Modulationsprofile zu
ermitteln. Diese Profile werden als Startwerte fiir ein iteratives Optimierungsverfahren
benutzt, das in Kapitel II/4. beschrieben wird.
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3. 3-D Dosisberechnung fiir modulierte Strahlenfelder

In diesem Kapitel wird zunichst auf die physikalischen Prinzipien der Wechselwirkung
zwischen Photonen und Materie eingegangen. Im Bereich der fiir therapeutische Zwecke
genutzten Photonenenergien ist der Compton-Effekt vorherrschend. Obwohl dieser Effekt
durch die Klein-Nishina Formel exakt beschrieben ist, ist es heute aus praktischen Griinden
noch nicht moglich, die im Gewebe applizierte Energiedosis mit Hilfe dieser Formel zu be-
stimmen. Fir die in der Strahlentherapie geforderten Genauigkeiten sind jedoch andere
vereinfachte Berechnungsmethoden bekannt, die jeweils kurz beschrieben werden und deren
spezifische Vor- und Nachteile genannt werden. Schlielich wird ein neuer Algorithmus zur
Dosisberechnung fiir hochenergetische Photonen beschrieben. Damit kénnen Dosisberech-
nungen fiir die in der Konformationstherapie verwendeten irreguléren Felder durchgefiihrt
werden. Die Modulation der Felder wird bei der Berechnung beriicksichtigt.

Der Algorithmus basiert auf der Aufspaltung der Dosis in eine Primérkomponente und
zwei Streukomponenten. Die Streukomponenten kénnen ndherungsweise als Einfachstreu-
ung und Mehrfachstreuung identifiziert werden. Es wird gezeigt, wie jede dieser Kom-
ponenten mit Hilfe von jeweils einer 2-D Faltungsoperation und einfachen Ray-Tracing
Verfahren bestimmt werden kann. Diese Verfahren erlauben es, die Dosisberechnungen
sehr schnell durchzufiihren, da keine zeitaufwendigen 3-D Faltungen oder 3-D Superposi-
tionen bendtigt werden. Die Faltungskerne kdnnen leicht aus gemessenen Gewebe-Luft-
bzw. Gewebe-Maximum-Verhiltnissen bestimmt werden.

Obwohl der hier vorgestellte Algorithmus speziell auf modulierte Felder ausgelegt ist,
kann er auch zur Berechnung beliebiger anderer Felder herangezogen werden. Insofern ist
dieses Kapitel von den anderen unabhingig.
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3. Dreidimensionale Dosisberechnung

3.1 Physikalische Grundlagen

Der physikalische Effekt, der fiir die Zerstorung der malignen Zellen in der Strahlentherapie
verantwortlich ist, ist die Ionisierung der Materie. Ein MaB fiir die Ionisierung ist die
Strahlungsenergie E,;, die durch diese Materie beim Durchgang ionisierender Strahlung
absorbiert wird. Unter der absorbierten Energiedosis oder kurz Dosis D versteht man
den Quotienten aus E,,, und der Masse der durchstrahlten Materie (ICRU 1980). Die
betrachtete Masse dm sollte dabei klein sein, damit die Dosis an einem Punkt definiert
werden kann; andererseits sollte sie so grof§ sein, daf statistische Schwankungen keine Rolle

spielen. Die Definition lautet:
D= dEabs

dm
Die Einheit der Dosis ist das gray (Gy), 1Gy = 1.J /kg.
Grundlage der Dosisberechnung bei Bestrahlungen mit hochenergetischen Photonen

sind die physikalischen Prinzipien der Wechselwirkung zwischen Photonen und Materie,
also im wesentlichen der Photoeffekt, der Compton-Effekt und die Paarbildung. Im Be-
reich der fiir therapeutische Zwecke genutzten Photonen-Energien zwischen 1 MeV und
etwa 20 MeV ist der Compton-Effekt, d.h. die inelastische Streuung der Photonen an
Elektronen der Atomhiillen, vorherrschend. Ein einfallendes Photon gibt dabei einen Teil
seiner Energie hv an ein Elektron ab. Das gestreute Photon hat danach die Restenergie
moc?

hv' = .
v 1 —cos¥ + mpc?/hv

Dabei ist ¥ der Streuwinkel und mg ist die Ruhemasse des Elektrons. Auf das Elektron
wird die kinetische Energie

1 —cosd
1~ cos? + mgc2/hv

T=hv-h''=hv

ibertragen. Wichtig ist, da die Ionisierungseffekte, die hochenergetische Photonen in
Materie hervorrufen, praktisch ausschlieflich durch sekundre Elektronen bewirkt werden.
Dies wird im folgenden gezeigt.

Ein Photon erzeugt eine primire Ionisierung, indem es ein Elektron der Atomhiille
beim Compton-Effekt (fiir kleinere Energien auch beim Photoeffekt) anstoBt. Die Energie
dieses angestoflenen Sekundirelektrons liegt in der Gréfenordnung der Energie des einfal-
lenden Photons. Dies wird aus der obenstehender Gleichung fiir die kinetische Energie T'
deutlich. Die Maximalenergie, die sich beim Streuwinkel ¢ = 7 ergibt, betrédgt

hv
1+ m002/2hu '

Tma:c -
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3. Dreidimensionale Dosisberechnung

Das Sekundérelektron gibt seine Energie im wesentlichen durch Ionisierung und Anregung
der Atome und Molekiile des absorbierenden Mediums ab. Fiir Elektronenenergien im
Bereich von 1 MeV wird nur etwa 1 % der Energie in Form von Bremsstrahlung abgegeben
(Johns und Cunningham 1983). Unter der Annahme, dal das Elektron pro Ionisierung
ungefdhr 32 eV verliert, produziert ein 1 MeV Elektron etwa 30000 Ionenpaare, bevor es
im absorbierenden Medium zum Stillstand kommt. Die eine primére Ionisierung ist damit
vollkommen vernachlissigbar gegeniiber der grofien Zahl von sekundiren Ionisierungen.

Die Reichweite der sekundéren Elektronen ist von der Energie der priméiren Photonen
abhéngig. Fiir 1 — 2 MeV Photonen betrigt die Reichweite der Sekundirelektronen nur
wenige mm und ist daher im Bereich der Strahlentherapie vernachlissigbar. Fiir diese
Energien stimmt die absorbierte Energie niherungsweise mit der sog. Kerma iiberein.
Der Begriff der Kerma ist in der Medizinischen Physik sehr wichtig und soll hier kurz
erlautert werden. Kerma steht fiir kinetic energy released in the matter, also die in der
Materie freigesetzte kinetische Energie. Diese Grofe wurde eingefiihrt, um die priméare
Wechselwirkung zwischen Photonen und Materie zu beschreiben (ICRU 1980). Sie ist
streng zu unterscheiden von der oben definierten absorbierten Dosis. Die Abbildung 3.1
verdeutlich diesen Sachverhalt.

Die Kerma hat den Vorteil, da8§ sie leicht zu berechnen ist. Sie ist gegeben durch

K = ¢tenpy,
0

wobei ¢ fiir den Photonenfluff (s. unten) steht und “;4 fiir den Massen-Absorptionsko-
effizienten, der sich aus dem Klein- Nishina- Wirkungsquerschnitt ergibt (Johns und Cun-
ningham 1983). Wird die Dosis durch die Kerma angenihert, so entfillt die komplizierte
Berticksichtigung der Elektronenausbreitung in der Materie und die Berechnung beschréinkt
sich auf die Bestimmung des Flusses der primiiren und der gestreuten Photonen. Fiir Pho-
tonenenergien grofler als 2 MeV ist diese Niherung jedoch nicht mehr giiltig, da hier die
Reichweite der Elektronen bis zu einigen cm betragen kann. In diesem Fall sind Kerma und
absorbierte Dosis an einem Raumpunkt nur unter der Voraussetzung gleich (Bremsstrah-
lung wird vernachlissigt), daf ein sog. Elektronengleichgewicht herrscht. Das bedeutet,
daB in ein kleines Volumen um den gegebenen Punkt gleichviele Elektronen durch Stéfie
ein- und austreten.

Eine grundlegende Gréfle fiir die Dosisbestimmung ist der Photonenflu. Fiir den

primaren Photonenfluf} ist der Schwdchungskoeffizient 1 bestimmend. Dieser ist fiir die
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3. Dreidimensionale Dosisberechnung

hv'
(a)

o \\

Bremsstrahlung

Abb. 3.1: Schematische Darstellung der Energieiibertragung von Photonen auf Materie.
Die primére Wechselwirkung findet am Punkt (a) statt, wobei ein Teil der priméren Energie
hv dem Elektron als kinetische Energie mitgegeben wird. Das Elektron verliert diese
Energie entlang seiner Bahn hauptséchlich durch St68e mit den Atomen und Molekiilen der
absorbierenden Materie. Die am Punkt (a) iibertragene Energie wird als Kerma bezeichnet,
entlang (b) als absorbierte Dosis. Das Photon mit der Energie hv' wird von (a) gestreut,
das mit hv" wird durch Bremsstrahlung erzeugt. Die Kerma entspricht betragsmifig
der iiber (b) integrierten absorbierten Dosis zuziiglich der Energie der Bremsstrahlungs-
Photonen.

therapeutisch genutzten Energien, bei denen der Compton-Effekt vorherrscht, durch den
totalen Klein-Nishina- Wirkungsquerschnitt o gegeben:

I = Q0.

Die Grofle p. ist die Elektronendichte der absorbierenden Materie, also die Anzahl der Elek-
tronen pro Volumeneinheit. Der totale Wirkungsquerschnitt ¢ kann wie folgt berechnet
werden (Evans 1955):

1 2(1 1
a=27r7'§{ +a[( +a)—%ln(1+2a) +§Eln(1+2a)—

14 3a
a? 1+ 2«

(14 2a)?

Dabei ist ro der klassische Elektronenradius und a steht fiir hv/mgc?.

Der primére Photonenflufl ¢ wird bei einem parallelen Strahlenbiindel in Abhéingigkeit
von der Tiefe d exponentiell geschwicht gemif ¢(d) = dpe 9. Im allgemeinen ist das
vom Strahl durchdrungene Gewebe nicht homogen. In Folge der von Punkt zu Punkt
unterschiedlichen Elektronendichte veréndert sich auch p, und ¢ mufl wie folgt bestimmt
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3. Dreidimensionale Dosisberechnung

werden:

o0 = o= 4%

Die Werte von g.(d’) kénnen z.B. durch CT-Messungen bestimmt werden. Haufig werden
diese Werte relativ zur Elektronendichte g., von Wasser angegeben: g,..; := g, /0e, (ICRU
1987). Es wird eine dquivalente Pfadlinge oder Radiologische Tiefe dpqq definiert durch

d
draa(d) = / orer(d')dd.
0

Der Fluf} ¢ berechnet sich damit einfach zu

#(d) = ¢Oe_l~‘wdrad.

Da die in der Praxis eingesetzten Strahlenbiindel immer divergent sind, ist zusiitzlich eine
Schwichung des Flusses gem#fi dem Abstandsquadrat von der Quelle zu beriicksichtigen
(Johns und Cunningham 1983).

Neben dem priméiren Photonenfluf} ist der Fluf der gestreuten Photonen bei der Be-
rechnung der Dosis zu beriicksichtigen. Das Streuverhalten der Materie wird durch den
differentiellen Klein-Nishina- Wirkungsquerschnitt bestimmt und kann damit im Prinzip
fiir jedes gegebene Strahlenfeld exakt berechnet werden. Da aber die gestreuten Photonen
aus allen Raumrichtungen kommen und da auch Mehrfach-Streuprozesse auftreten, ist die
Berechnung &uflerst schwierig. Es sind komplizierte Volumenintegrationen durchzufiihren,
und nur in den allereinfachsten Féllen konnen Losungen in geschlossener Form gefunden
werden. In der Praxis werden heute aus diesem Grund ausschlieBlich vereinfachte Ver-
fahren zur Berechnung der Streuung eingesetzt. Bei der Bestimmung der Gesamtdosis
spielen solche Vereinfachungen keine allzu grofie Rolle, weil der durch Streuung hervorge-
rufene Dosisanteil bei den betrachteten Energien im allgemeinen deutlich geringer ist als
der Primiranteil.

In Abb. 3.2 sind gemessene Tiefendosisverliufe fiir verschiedene Photonen-Energien
dargestellt. Es ist zu beriicksichtigen, daB es sich jeweils um Energie-Spektren handelt.
Bei den beiden Bremsstrahlungsspektren liegt die mittlere Photonen-Energie deutlich un-
ter der angegebenen Elektronen-Energie. Es kann abgelesen werden, daff die Kurven umso
flacher verlaufen, je hoher die Energie ist. Dies ist auf die Energieabhingigkeit der mittle-
ren Schwichungskoeffizienten zuriickzufiihren. Die Kurven der héheren Energien erreichen
ihr Maximum erst in einer bestimmten Tiefe unter dem Eintrittspunkt (d = 0). Der
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3. Dreidimensionale Dosisberechnung
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Abb. 3.2: Relative Tiefendosisverliufe (bezogen auf die Maximaldosis) fiir verschiedene
Photonen-Energien gemessen in einem Wasserphantom. Der Abstand Quelle-Eintrittspunkt
betrigt jeweils 1m, die FeldgréBe ist 6 - 6 cm®. 710 MV” bzw. 725 MV?” steht fiir Brems-
strahlungsspektren, die aus gebremsten Elektronenstrahlen mit 10 MeV bzw. 25 MeV
Energie in medizinischen Linearbeschleunigern erzeugt werden. Cobalt-60 (°°Co) ist ein
radioaktives Priparat, da8 beim Zerfall nach ®°Ni zwei Linien mit den Energien 1,17 MeV
und 1,33 MeV aussendet. Dieses Priparat wird heute noch an vielen Stellen zur Strahlen-
therapie eingesetzt. Die Daten sind entnommen aus (Johns und Cunningham 1983 ).

Grund dafiir ist darin zu sehen, daf hinter dem Eintrittspunkt kein Elektronengleichge-
wicht herrscht. Dieses Gleichgewicht baut sich erst mit zunehmender Tiefe auf. Man
spricht von einem Aufbaueffekt. Der Aufbaueffekt ist von grofiem therapeutischen Nutzen,
da damit hohe Dosen im Bereich der Haut des Patienten vermieden werden und folg-
lich keine Hautverbrennungen bei der Therapie tiefliegender Tumoren auftreten. Bei der
80Co-Strahlung ist dieser Effekt noch nicht sichtbar ausgepragt, weil die Reichweite der
Sekundérelektronen kleiner ist (s.o.).

3.2 Genauigkeitsforderungen in der Strahlentherapie

Die Genauigkeitsforderungen, die in der Strahlentherapie an die Dosisbestimmung gestellt
werden, basieren auf dem Grad der Abhéngigkeit der klinisch/biologischen Strahlenwir-
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3. Dreidimensionale Dosisberechnung

kung von der Dosis. Die Wirkung wird dabei unterteilt in die Wahrscheinlichkeit der
Tumorvernichtung (Tumorkontrollwahrscheinlichkeit) und die Komplikationswahrschein-
lichkeit in gesunden Geweben und Organen (s. auch Kapitel IT/ 1.). Gesicherte Ergebnisse
beziiglich der Dosiséinderung, die gerade noch klinisch wahrgenommen werden kann, sind
in der Literatur kaum zu finden. Die meisten Strahlentherapeuten haben aber auf der
Erfahrung beruhende subjektive Ansichten zu diesem Punkt.

Eine Zusammenfassung der wenigen Ergebnisse findet sich im ICRU (International
Commission on Radiation Units and Measurements) Report 24 (1976). Es werden darin
einige extreme Fille erwihnt, bei denen bereits eine Verringerung der Tumordosis um nur
10 % eine Verringerung der Tumorkontrollwahrscheinlichkeit von 70 % auf 10 % bewirkt.
In den meisten Fillen scheint die Abhiéngigkeit aber geringer zu sein und Anderungen in
der Dosis von unter 5 % sind normalerweise nicht klinisch relevant. Die Abhéingigkeit der
Wirkung auf normale Gewebe von der Dosis ist im allgemeinen noch weniger ausgepréigt.

Aufgrund der bis zum Jahre 1976 durchgefiihrten Untersuchungen wird in (ICRU
1976) eine Genauigkeit von + 5 % fiir die Dosisbestimmung gefordert. Wegen der sehr
geringen Zahl der betrachteten Fille kann dieser Wert Jedoch nicht als gesichert gelten.
Nach neueren Untersuchungen scheint eher eine noch groflere Genauigkeit erforderlich zu
sein.

3.3 Konventionelle Verfahren zur Dosisberechnung

Bei der Dosisberechnung mufl immer ein Kompromif§ eingegangen werden zwischen den
Forderungen nach grofier Genauigkeit und nach kurzer Berechnungszeit. Es werden hier die
drei wichtigsten heute bekannten Verfahren kurz beschrieben. Sie sind geordnet nach zu-
nehmender Genauigkeit und damit auch nach zunehmender Berechnungszeit. Im taglichen
klinischen Einsatz wird bisher nur das erste Verfahren angewendet. Die Genauigkeitsforde-
rungen der Strahlentherapie werden in vielen einfachen Fillen bereits von diesem Verfahren
erfilllt. In komplizierteren Fillen reicht die Genauigkeit jedoch nicht aus. Hier sind die

anderen, wesentlich zeitintensiveren Verfahren vielversprechend.

3.3.1 Empirische Verfahren

Die meisten der heute in der Strahlentherapieplanung verwendeten Algorithmen zur Dosis-
berechnung basieren auf einem Satz gemessener Tiefendosisprofile und Dosisquerverteilun-
gen fiir verschiedene Feldformen und -grofien. Teilweise werden diese Daten durch einfache
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3. Dreidimensionale Dosisberechnung

Funktionen approximiert (Schoknecht 1968), so daf§ die Speicherung der grofien Datenmen-
gen entfallen kann. Die Berechnung umfafit im wesentlichen den richtigen Zugriff auf diese
Daten und Interpolationen (Schlegel et al. 1984), ferner einige Korrekturverfahren.

Die Messungen der Dosiswerte werden im allgemeinen in einem Wasserphantom bei
senkrecht einfallendem Strahl durchgefiihrt. Um diese Werte adiquat auf das Gewebe
iibertragen zu konnen, ist eine Reihe von Korrekturen erforderlich. Dazu gehéren Inhomo-
genititskorrekturen, Korrekturen beziiglich nicht gemessener, irregulir geformter oder mo-
dulierter Felder, Beriicksichtigung schrig einfallender Strahlen, etc.. Die Beriicksichtigung
von Gewebeinhomgenitadten wird meistens iiber das Konzept der Radiologischen Tiefe ange-
gangen. Dieses Konzept ist, wie oben dargelegt, nur fiir den priméren Photonenfluf} streng
giiltig. Bei der Ausweitung auf die Dosis ist damit eine Fehlerquelle gegeben. Modulatio-
nen der Felder werden berechnet, indem die gemessenen Querprofile einfach mit dem ent-
sprechenden Wert der Modulationsprofile multipliziert werden. Das durch die Modulation
geanderte Streuverhalten wird jedoch nicht berticksichtigt. Der je nach Einstrahlrichtung
und Verlauf der Hautoberfliche unterschiedlichen relativen Lage der Hauteintrittspunkte
wird durch eine entsprechende Verschiebung der Tiefendosisverldufe Rechnung getragen.

Es gibt eine Fiille aufwendigerer Korrekturverfahren, die nicht mit so grofen Fehlern
behaftet sind (ICRU 1987). Diese sind aber wiederum so zeitintensiv, da sie diesbeziiglich

keinen Vorteil gegeniiber den im folgenden beschriebenen exakteren Verfahren aufweisen.

3.3.2 Physikalische Berechnungsmodelle

Bei diesen Verfahren sind keinerlei Messungen erforderlich. Die Berechnung geschieht
allein aufgrund der physikalischen Prinzipien der Wechselwirkungen zwischen ionisierender
Strahlung und Materie (s. 3.1). Wegen der Komplexitit des Problems sind dabei jedoch
eine Reihe von Naherungen erforderlich. Die bekanntesten Verfahren dieses Typs sind die
Konvolutions- oder Faltungsverfahren (Mackie et al. 1985, Boyer und Mok 1985). Die
Dosis wird danach durch folgendes Faltungsintegral berechnet

D(r) = / / / $(xVk(x — r')dV".
J

Dabei ist k(r) = ke(r)+ks(r)+kms(r) ein Faltungskern, der die Ausbreitung der Elektronen
ke, die der Streuphotonen k, und die Mehrfachstreuung k,,, beriicksichtigt. Diese Kerne
konnen z.B. mit den noch zu beschreibenden Monte Carlo Methoden bestimmt werden.
Auf diese Weise sind sehr genaue Dosisberechnungen fiir beliebig geformte und modulierte
Felder moglich: Es muf) lediglich der priméire Photonenfluf} bestimmt werden (s. 3.1),

IT Methodik - 36 -




3. Dreidimensionale Dosisberechnung

und die Dosis ergibt sich dann nach Durchfiihrung der Integration. Die sehr zeitintensive
Berechnung des Faltungsintegrals kann nach dem Faltungstheorem (Brigham 1987) iiber
die schnelle Fourier-Transformation beschleunigt werden.

Probleme treten jedoch auf, wenn Inhomogenitéiten zu beriicksichtigen sind. Es wird
namlich implizit davon ausgegangen, daf die Kerne k ortsinvariant sind. Das ist aber nur
bei homogener Materie der Fall. Es gibt Ansitze zur Beriicksichtigung von Inhomoge-
nitdten durch Skalierung der Kerne (Mackie et al 1985); dann kann das Integral aber nicht
mehr iiber die Fourier-Transformation gelst werden, und die Ausfiihrungszeiten werden
auf den heute verfiigharen Rechenanlagen untragbar.

3.3.3 Physikalisch exakte Verfahren (Monte Carlo)

Das einzige Verfahren, das als physikalisch exakt bezeichnet werden kann, basiert auf der
Monte Carlo Methode (s. z.B. Raeside 1976). Es werden dabei die Spuren einer grofien
Anzahl von Photonen im Computer verfolgt und es werden die Wechselwirkungen mit der
Materie simuliert. An jedem Wechselwirkungspunkt wird die Art der Wechselwirkung,
also Compton-Effekt, Photoeffekt oder Paarbildung, per Zufallszahlengenerator ermittelt
(daher der Name Monte Carlo). Die Zufallszahlen werden "gewichtet” mit den bekann-
ten Wirkungsquerschnitten fiir diese Effekte, so dafl bei den betrachteten Energien der
Compton-Effekt stark iiberwiegt. Die Richtung der sekundiren Elektronen wird ebenfalls
per Zufallszahlengenerator, gewichtet mit dem differentiellen Wirkungsquerschnitt, ermit-
telt, und die Energie der Elektronen wird bis zu ihrer Reichweite gleichméfig verteilt.
Dann werden die Streuphotonen in ihrem weiteren Verlauf verfolgt.

Die Genauigkeit dieses Verfahrens ist nur durch die Anzahl der betrachteten Photo-
nen und die Dichte der moglichen Wechselwirkungspunkte begrenzt. Es ist das einzige
Verfahren, mit dem Inhomogenititen addquat behandelt werden kdnnen, weil die Dichte
des Gewebes iiber die Wirkungsquerschnitte und die Reichweiten der Sekundirelektronen
exakt in die Rechnungen eingeht. Naturgemif erfordert dieses Verfahren extrem hohe
Berechnungszeiten, wenn die statistischen Fehler klein gehalten werden sollen. Ein rou-
tineméfBiger Einsatz in der Strahlentherapieplanung ist aus diesem Grund nicht moglich.
Das Verfahren wird heute hauptséichlich als Alternative zu Messungen bei der Verifizierung
vereinfachter Dosisberechnungsverfahren eingesetzt (Webb und Fox 1980).
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3.4 3-D Dosisberechnung durch 2-D Faltungen und Ray-Tracing

Hier wird ein neues Verfahren zur Dosisberechnung beschrieben. Im Vergleich zu den in
Abschnitt 3.3 vorgestellten Verfahren kann es sowohl in bezug auf die Geschwindigkeit,
als auch im Hinblick auf die Genauigkeit zwischen 3.3.1 und 3.3.2 eingeordnet werden.
Insbesondere ist dieses Verfahren dazu geeignet, die in der vorliegenden Arbeit betrachteten
modulierten Felder mit ausreichender Genauigkeit zu berechnen.

3.4.1 Koordinatensysteme

Ein in der Strahlentherapie vielbenutztes Koordinatensystem ist das sog. Gantry-System
(Siddon 1981). Es handelt sich dabei um ein rechtshindiges rechtwinkliges Koordinatensy-
stem, dessen Ursprung mit dem Isozentrum zusammenfillt. Unter dem Isozentrum versteht
man den Punkt, in dem sich bei Mehrfeldtechniken oder Pendeltechniken (s. Kapitel II /1.)
alle Zentralstrahlen schneiden. Die z;,—Achse zeigt in Richtung der Strahlenquelle und die
yg—Achse ist die Rotationsachse der Gantry (Abb. 3.3).

P Strahiquelle

/ Zentralstrahl

Abb. 3.3: Veranschaulichung des Gantry-Systems
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Der Einfachheit halber sollen jedoch die folgenden Betrachtungen auf ein modifiziertes
Gantry-System bezogen werden. Die z-Koordinatenachse dieses Fdcher-Systems fallt mit
der des Gantry-Systems zusammen, insbesondere transformiert sich der Zentralstrahl in
sich selbst. Die Transformation der Koordinaten ist festgelegt durch die Gleichungen:

P V%595
r=rr,—— —_—

arctan

g
VJei+ el Pz
P NEFRR

arctan

Y=1yYg
P—-z
NEFRE T g

2=P—\/(z— P2+ 22+ 32

| Zentraistrahl

Abb. 3.4: Veranschaulichung des Féacher-Systems

Abb. 3.4 dient der Veranschaulichung dieses Ficher-Systems. Durch die Transfor-
mation werden auf die Strahlenquelle ausgerichtete Strahlen in parallele Strahlen trans-
formiert. Es sei noch darauf hingewiesen, dafl bei den in der Strahlentherapie iiblichen
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grofien Abstéinden von Quelle und Isozentrum die folgenden vereinfachten Beziehungen in

guter Naherung giiltig sind:

P
:czang_Z
g

P
y:ng—z
g

2= 24

3.4.2 Die Groflen GLV, SLV, GMV und SMV

Um die Dosisbestimmungen zu vereinfachen, wurden in der Strahlentherapie die Gewebe-
Luft-Verhiltnisse GLV (”Tissue Air Ratio”, TAR) und Streu-Luft- Verhiltnisse SLV ("Scat-
ter Air Ratio”, SAR) eingefiihrt. Da in der vorliegenden Arbeit an einigen Stellen auf diese
Groflen Bezug genommen wird, sollen sie hier kurz erliutert werden.

Das GLV ist definiert durch den Quotienten der Dosis in einem Phantom an einem
Punkt (z,y, z) mit der Tiefe d unter der Oberfliche und einer Referenzdosis am gleichen
Punkt ohne Phantom, d.h. in Luft:

D(z,y,z)

GLV(d, W) - DLuft(xa Y, Z) '

W ist die Grofle des Feldes in der Tiefe d. Die Abhingigkeit W (d) wird im folgenden
wegen der grofien Werte von P vernachliissigt. Ein grofier Vorteil des GLV ist die Un-
abhangigkeit vom Abstand Quelle-Isozentrum P. Der Zusammenhang zwischen dem GLV
und der relativen Tiefendosis D/D,, 4, ergibt sich durch Einbeziehung des quadratischen
Quellenabstands und der Riickstreuung des Gewebes B zu:

D
Dmaz

(d, W) = GLV(d, W) (P — Z’"‘“‘)2 -
P-z B(W)
(Johns und Cunningham 1983). Die GréBe zmq, bestimmt dabei die Tiefe, in der die Dosis
ihr Maximum annimmt.
Das Streu-Luft-Verhiltnis bestimmt den Streuanteil des GLV (Cunningham 1972). Es
ist definiert durch
SLV(d, W) = GLV(d, W) — GLV(d, 0).

Das GLV fiir die Feldgréle 0 ist natiirlich nicht direkt mefibar; es mufl aus gemessenen
Werten fiir kleine Felder extrapoliert werden.

Fir hochenergetische Photonen mit Energien > 2 MeV ist die Messung der Luft-
dosis wegen des Elektronen-Aufbaueffekts schwierig. Hier werden statt GLV und SLV

IT Methodik ~ 40 -




3. Dreidimensionale Dosisberechnung

die Grofien Gewebe-Mazimum-Verhdltnis GMV ("Tissue Maximum Ratio”, TMR) und
Streu- Mazimum- Verhdltnisse SMV (”Scatter Maximum Ratio”, SMR) benutzt. Sie un-
terscheiden sich von den GLV und SLV nur dadurch, daB die Referenzdosis nicht in Luft
gemessen wird, sondern ebenfalls im Phantom, wobei der jeweilige Referenzpunkt gerade

mit soviel Phantommaterial iiberlagert wird, daf Elektronengleichgewicht vorliegt. Auch
die GMV und SMV sind von P unabhingig.

3.4.3 Bestimmung der Primiarkomponente

Um die Primdrkomponente der Dosis bestimmen zu kdnnen, muf zuniichst der primére
Photonenflul ermittelt werden. Wie schon gezeigt, wird der Fluf§ eines monoenergeti-
schen Photonenstrahls, der durch ein homogenes Medium tritt, exponentiell geschwicht.
Fiir die in der Praxis hiufig eingesetzte multienergetische Bremsstrahlung eines Linearbe-
schleunigers kann ein mittlerer Schwiichungskoeffizient 4 angesetzt werden (Mackie et al.
1985). Die Beriicksichtigung von Inhomogenititen wird in einem der folgenden Abschnitte
beschrieben.

Zusatzlich zu der exponentiellen Schwichung ist noch die Schwichung gemaf} dem Ab-
standsquadrat von der Quelle zu beriicksichtigen. Im (z,y, 2)-System kann der Primérflufl
¢ dann einfach geschrieben werden als

o(z,y,2) = {(b(my)(P—lz)ze—”(zo_Z) fiir 2 < 2
0 sonst .

Der Wert von zp = z(z,y) legt den Quelle-Haut Abstand P — z fest (s. Abb. 3.3
und 3.4). Der Wert 0 fiir den FluB oberhalb der Hautoberfliche ist aus physikalischer
Sicht nicht korrekt. Legitimiert wird dieser-Wert durch die Tatsache, dai man sich in der
Strahlentherapie nicht fiir den PhotonenfluB}, sondern fiir die im Patienten applizierte Dosis
interessiert. Fiir die Berechnung der Dosis aus dem Photonenfluf} ist aber der Fluf gemaf
obiger Gleichung anzusetzen. Dies wird in den folgenden Abschnitten noch verdeutlicht
werden.

Nun ist noch die nur von z und y abhiingige Funktion ¢(¥) zu bestimmen. In diese

Funktion gehen eine Reihe von Parametern ein, die im folgenden aufgelistet sind:

Iv) = (z,y) Die geritespezifische Intensititsverteilung des Strahls, die z.B.
bei Linearbeschleunigern hiufig zu "Hérnern” im Dosisquer-
profil fiihrt.

G(=v) = G(z,y) Der relative Transmissionswert der verwendeten Kollimatoren,
d.h. G(z,y) = 100% innerhalb der Kollimatoréffnung und
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G(z,y) ~ 0% auflerhalb der Kollimatoréffaung (s. Abb. 3.3
und 3.4).

K = K(z,y) Diese Funktion bestimmt den relativen Transmissionswert von
evtl. eingesetzten Kompensatoren oder Keilfiltern.

HEY = H(z,y) Die fiir den Halbschatten verantwortliche ”Quellendichtefunk-
tion” (Treuer et al. 1987).

Bei Kenntnis dieser Funktionen kann ¢(®¥) durch eine 2-D Faltung bestimmt werden
(Treuer et al. 1987):

o0 oo
¢(zy)(w’ y) — / / I(.’II’, y')G(w’, y')K(a:’, y')H(m _ :L‘I, y — y')dm'dy’
oder kurz:
#=Y) = (I(Iy)G(wy)K(wy)) * x H(=¥)

Es sollte noch erwihnt werden, daB8 die Gréfe des Halbschattens vom Abstand der Kolli-
matoren von der Quelle abhéngt. Bei der Bestimmung von H muf das mitberiicksichtigt
werden. Die Anzahl der Sterne () steht im folgenden, wie auch in obiger Gleichung, fiir
die Dimension des Raumes, in dem die Faltung durchgefiihrt wird.

Ausgehend vom Primérfluf$ kann die Primirkomponente der Dosis berechnet werden.
Wie schon gezeigt (Abschnitt 3.1), vollzieht sich praktisch die gesamte Energiedeposition
in der Materie iiber Elektronen, die beim Compton Effekt angestoflen werden. Bei Photo-
nenenergien bis zu ca. 1,5 Mev kann davon ausgegangen werden, daf die Elektronen ihre
Energie lokal deponieren, d.h. in unmittelbarer Nachbarschaft des Punktes der Wechsel-
wirkung zwischen Photonen und Materie. Bei héheren Energien ist diese Annahme nicht
mehr gerechtfertigt, und die endliche Reichweite der Elektronen mu$ in die Rechnungen
einbezogen werden. Zu diesem Zweck wurden von verschiedenen Autoren mit Hilfe von
Monte Carlo Methoden sog. Dosis-Ausbreitungs—Matrizen (dose spread arrays) berechnet.
Diese Matrizen geben die riumliche Verteilung der Energie an, die von solchen Elektro-
nen und Positronen deponiert wird, die sich vom Punkt der Wechselwirkung der primiren
Photonen ausbreiten.

Da das Superpositionsprinzip fiir die Dosis gilt und da die oben erwihnten Matri-
zen zumindest fiir homogene Medien ortsinvariant sind, kann die Primirdosis beschrieben
werden durch eine dreidimensionale Faltung der Primirfluenz mit einer solchen Matrix
ke(z,y,z), die in diesem Fall also einen Faltungskern darstellt (Boyer 1985.):

D,=¢x*xxxk, (3.1)
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In der Abb. 3.5 wird ein solcher Faltungskern fiir den Fall eines 15 MV Bremsstrah-
lungspektrums in diskreter Form dargestellt. Dieser Kern ist aus (Mackie et al. 1985)
ibernommen worden. Er ist rotationssymmetrisch um die z—Achse. Die diskreten Va-
riablen ¢ und k bestimmen den Abstand vom Interaktionspunkt (0,0,0) in z— und (=)z—
Richtung.

O 11204 0051 |.0001

1 |.0908|.0101 |.00086 | .

g

2 |.0439|.0104 |.0013|.000

W

3 |.0249(.0087 |.0018|.0004 |.0001
4 |.0143|.0083 |.0015|.0004 |.0001
S |.0080|.0043 |.0012 |.0004 | 0002 | 0001
8 |.0048| .0031.0011/.0004 [.0002 |.0001
7 |.0031(.0023 |.0010|.0005 | 0002 | 0001

k 8 10020|.0016 |.0009 |.0005 |.0002 |.0001 |.0001
® |.0014|.0012 |.0007 |.0006 |.0002 | .0001|.0001

11 |.0007|.0007 |.0005 |.0003 | .0002|.0001 |.0001

12 |.0005|.0005 |.0004 |.0002 | 0002 |.0001 |.0001
13 [0003|.0003 |.0003 |.0002 | .0001|.0001
14 [0002|.0002 |.0002 |.0002 |.0001 |.0001

15 {.0001|.0001 |.0001|.0001 | .0001

18 | .0001(.0001 |.0001|.0001|.0001 IO.Zcm

17 |.0001|.0001 fo—aq
0.2cm

Abb. 3.5: Faltungskern zur Bestimmung der Primérdosis aus der Primarfluenz fir 15
MYV Photonen. Die Zahlen geben die in dem entsprechenden Voxel deponierte Energie und
damit die Dosis an. Es wird angenommen, daf8 die Wechselwirkung zwischen Photonen
und Materie im Voxel mit den Koordinaten (0,0,0) stattgefunden hat.

Im folgenden wird gezeigt, wie die Primérdosis auf der Basis der “dose spread ar-
rays” berechnet werden kann, ohne die zeitaufwendige dreidimensionale Faltungsoperation
durchfiihren zu miissen. Als Effekte, die aus der endlichen Reichweite der Elektronen bei

hochenergetischer Strahlung resultieren, sind im wesentlichen zu nennen:
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1. Das Dosismaximum verschiebt sich vom Hauteintrittspunkt z, in groflere Tiefen, so
z.B. in 3 cm Tiefe bei 15 MV Photonen.
2. Der Halbschatten vergréfert sich.

Es ist also zu untersuchen, wie sich diese beiden Effekte aus der Form des Faltungskerns
ke ableiten lassen. Wegen der geringen z-Abhéngigkeit des ” Abstandsterms” i P_lz),, bei
den iiblichen grofen Betrigen von P kann fiir die Primérdosis in sehr guter Niherung

geschrieben werden:

1
Dy(z,y,2) = P2y ((¢(”y)¢(z)) * % ¥ ke) ; (3.2)
wobei ¢(*) definiert ist durch:
6)(2,y,2) = {e‘“(“"z) fiir 2 < z9
0 sonst .
Um den beiden oben erwihnten Effekten Rechnung zu tragen, wird angenommen, daf
k. ndherungsweise dargestellt werden kann durch einen Anteil £{*¥) , der nur von z und

y abhéngt, und einen Anteil £, der nur von 2 abhingt: k. ~ k%) und daB sich
weiterhin Dp(z,y, ) damit darstellen 18t als:

1
Dol 1:2) % 553 (69 s ko) (905) w 402, (33)

Die Funktion k{**) bewirkt dabei die Verbreiterung des Halbschattens und k¢ bewirkt
die Verschiebung des Dosismaximums.

Zunichst soll die Berechnung von 7S beschrieben werden. Dazu werden Punkte
(z,y, z) betrachtet, in deren x-y-Umgebung ¢(*¥) konstant ist: ¢(*¥) = ¢. Das ist zum Bei-
spiel in der Mitte eines nicht zu kleinen Strahlenfeldes der Fall. Ferner wird angenommen,
daf} zy sich in dieser Umgebung nicht indert, d.h. da$ die Hautoberfliche eben ist. Die
Funktion ¢(#) héngt dann nur von z ab.

Fiir solche Punkte sollte nun der nach Gleichung (3.2) bestimmte Dosiswert mit dem
nach (3.3) bestimmten Naherungswert iibereinstimmen, also:

(@) % x « ke)z!(c * *kgzy))(qﬁ(z) * k().

Die zweidimensionale Faltung der Konstanten ¢ mit k™Y ergibt wieder eine Konstante,

die ¢; genannt werden soll: ¢; := ¢ % xk*¥). Wird das Faltungsintegral ausgeschrieben,
ergibt sich dann:

e / / / ) (2 Vke(z ~ o, Y-,z —2)dr'dy'dz = ¢ / ¢(Z)(z’)k£2)(z - 2)d2

—00 —00 —o0
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Das Integral auf der linken Seite 148t sich teilweise separieren:

/ ¢(2) / / (z—a',y—y,z—2")dz'dy’dz = ¢; / ¢(Z)( )k(z)( 2)dz’

—OoC —00

Diese Gleichung 1a8t sich fiir beliebige ¢(*) nur dann erfiillen, wenn gilt:

E)(2) / /k (z,y,2)dzdy.

—oo —o0

Damit ist also die Bestimmungsgleichung fiir k$? bekannt.

Die Berechnung von kY kann entsprechend durchgefiihrt werden. Dazu werden
nun Punkte (z,y,z) betrachtet, in deren z-Umgebung ¢(*) konstant ist: ¢(*) = ¢. Sol-
che Punkte liegen z.B. bei hochenergetischer Photonenstrahlung mit entsprechend kleinen
Schwichungskoeflizienten in gréfieren Tiefen.

Fiir solche Punkte sollte wieder der nach Gleichung (3.2) bestimmte Dosiswert mit
dem nach (3.3) bestimmten Niherungswert iibereinstimmen, also:

ST ke)é(qb(”"y) %k (¢ % k).

Die Faltung der Konstanten ¢ mit k{* ergibt jetat eine Konstante ¢, := ¢+ k\*). Wird das
Faltungsintegral ausgeschrieben, ergibt sich damit:

[ <BNe OB <]

///(b(my)illy lz—2y—vy,z— 2 )de'dy'dz’

—_—00 —O0 ~— 00

—02/ /¢>(‘”y) (', y" k& (@ — 'y — ¢ )da' dy’

—o0 —O0

Das Integral auf der linken Seite &8t sich separieren in:

//cﬁ(“"y)m Y /k( -2y -y, 2~ 2)ddz’ dy

—00 =00

- / / ¢,y kY (@ — 2’y — y')dz'dy’

Diese Gleichung 148t sich fiir beliebige ¢(*¥) nur dann erfiillen, wenn gilt:

o0

kY (z,y) = . /k (z,y,2)dz

— 00

Dieses Ergebnis fiir £{**) kann interpretiert werden als die Projektion von k. auf die x-y-
Ebene.
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Die Kurvenverliufe fir £°¥) und &{¥ sind in Abb. 3.6 dargestellt, wobei die Kon-
stanten ¢, ¢; und c; mit dem Wert 1 belegt wurden. Der Verlauf von £°¥) ist sehr schmal.
Die Halbwertsbreite dieser Kurve ist in Ubereinstimmung mit Ergebnissen aus (Treuer et
al. 1987). Dagegen ist k{?) sehr viel breiter. Der Grund dafiir ist natiirlich in einem ent-
sprechenden Verhalten der in Abb. 3.5 dargestellten Matrix zu sehen. Aus physikalischer
Sicht 148t sich dieses Verhalten dadurch erkliren, daf$ die von den Photonen beim Comp-
ton Effekt erzeugten Elektronen hauptsichlich in Richtung des Photonenstrahls gestoflen

werden.

0.40 to.20
0.35 5 0.18
L 0.16
0.30 -
0.14
0.259 | o
0.12
I~ ! a
X 0.204 : 010 —~
S N R SO Z
-~
0.151 [0.08
TV ke(2) [0.06
0.10 .
‘“".._..' 0 04
0.05{ |
0.001 — : - : 0.00
0 1 2 3 4
Abstand vom Interoktionspunkt in em

Abb. 3.6: Graphische Darstellung der Funktionen k¥ und k{?).

Die Primérkomponente der Dosis D,(z,y, z) kann gemif Gleichung (3.3) einfach ge-

schrieben werden als:

CN x z
Dp(CL',y,Z) = WD;() y)(may)D; )(.T, yaz)‘

cn stellt dabei eine Normierungskonstante dar. Der Wert dieser Konstanten ist unerheb-
lich, da zunéchst nur relative Dosiswerte von Interesse sind. Die Funktion D{**) bestimmt
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ein 2-D Querprofil, das berechnet wird durch
D}(Dmy) — (I(wy)G(wy)K(zy)) * x H(TY) 4 k(=Y)
Definiert man eine neue breitere Halbschattenfunktion Hf,m’y) durch
H}(,my)(:v, y) = HEY) s k(=)

so folgt fiir D{™Y):
Dz()zy) — (I(wy)G(wy)K(wy)) * *HI()wy)'

Das Querprofil kann demnach durch nur eine 2-D Faltung bestimmt werden.

Den Tiefendosisverlauf DY) erhilt man durch numerische Faltung von ¢(*) mit k().
Diese Faltung ist nur ein einziges Mal fiir einen bestimmten Wert von 2y durchzufiihren.
Der Verlauf fiir andere 2o-Werte berechnet sich dann einfach durch Verschiebung des so er-
haltenen DJ(DZ) . In Abbildung 3.7 ist diese Funktion in Abhéngigkeit von der Tiefe d = zy— 2
fiir 15 MV Photonen dargestellt. Die Normierung wurde so gew#hlt, daB der Maximalwert
1 betrdgt. Zum Vergleich ist in dieser Abbildung das aus gemessenen Dosiswerten auf die
Feldgrofe 0 extrapolierte Gewebe-Maximum-Verhiltnis GMV(d, 0) aufgetragen (Quelle der
Daten: Paul et al. 1983). Da bei der Feldgrofe 0 keine Streuanteile vorhanden sind und
da die Abhhéngigkeit vom Quellenabstand durch die Verhiltnisbildung ausgeschaltet ist,
sollte dieses Verhéltnis mit D,(,Z) ibereinstimmen. In der Tat demonstriert die Abbildung
eine hervorragende ﬂ'bereinstimmung.

Damit ist gezeigt, wie die Primirkomponente der Dosis praktisch bestimmt werden
kann: Zunichst muf} eine im wesentlichen durch die Transmissionswerte der Kollimato-
ren gegebene 2-D Matrix mit einer Halbschattenfunktion gefaltet werden, die die laterale
Elektronenausbreitung mitberiicksichtigt. Die so erhaltene Funktion dient als Wichtungs-
funktion fiir die Tiefendosisverliufe D;z). Diese miissen dann innerhalb des Feldes entlang
der Strahlen verfolgt werden, und der jeweilige Dosiswert muf an der entsprechenden
Stelle in eine 3-D Dosismatrix eingetragen werden ("Ray-Tracing”). Dabei mu8 noch der
quadratische Abstand von der Quelle beriicksichtigt werden. Auf diese Weise erhilt man
schlieflich eine 3-D Dosisverteilung. Nennenswerte Abweichungen von den sehr viel auf-
wendigeren 3-D Faltungsverfahren treten nur an Feldrindern im Bereich des Aufbaueffekts
auf.

In den folgenden Abschnitten wird gezeigt, daf8 auch die Streukomponenten der Dosis
mit entsprechenden Verfahren berechnet werden kénnen.
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Abb. 3.7: Der Tiefendosisverlauf der Primirkomponente Dgz)(d) fiir 15 MV Photo-
nen (durchgezogene Linie). Die Dreiecke stellen aus Messungen extrapolierte Werte des
Gewebe-Maximum- Verhéltnisses GM'V (d, 0) dar.

3.4.4 Bestimmung der Streukomponenten
3.4.4.1 Ist die Beriicksichtigung von Streueffekten notwendig?

Um den Einflufl von Streueffekten grob abschiitzen zu kénnen, soll zunichst der durch
Streuphotonen hervorgerufene Anteil E, an der gesamten im Gewebe deponierten Energie
E bestimmt werden. Da das Verhiltnis des Priméiranteils £, der Energie zur Gesamtener-
gie einfach durch das Verhéltnis des Absorptionskoeffizienten p., zum Schwichungskoefhi-
zienten u gegeben ist (Boyer 1985), folgt fiir den Streuanteil:

E, E,
= -1_2=P
E E
zl_ﬂen.

u

Legt man wasserdquivalentes Gewebe mit der Dichte 1 zugrunde, so betrigt dieses Verhiilt-
nis bei 1 MeV Photonen 56%. Bei einer Energie von 15 MeV verringert sich der Wert auf
26%. Das bedeutet, daf} z.B. bei %°Co Strahlung mehr als die Hilfte der im Gewebe appli-
zierten Energie auf Streueffekte zuriickzufiihren ist. Diese Effekte miissen daher unbedingt
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beriicksichtigt werden. Betrachtet man ein 15 MV Bremsstrahlungsspektrum mit einer
mittleren Energie von 5 MeV, so betrigt der Wert immer noch 37%.

Es mufi noch einmal betont werden, daff die bisherigen Uberlegungen nur grobe
Abschétzungen liefern, da nur global die gesamte Energie betrachtet wurde. In der Praxis
interessiert man sich mehr fiir die entsprechenden lokalen Dosisverhiltnisse im Strahlen-
feld. Hier hdngen die Verhiltnisse naturgemif stark von der Feldgréfe und der Tiefe
d ab. Aus gemessenen Gewebe-Luft-Verhéltnissen bzw. Streu-Luft-Verhiltnissen (Johns
und Cunningham 1983) 148t sich ablesen, daf bei 9°Co Strahlung die Streukomponente der
Dosis in 10 cm Tiefe bei einem Feldradius von nur 2 cm 7,5% der Maximaldosis betrigt.
Bei einem Radius von 6 cm betréigt der Anteil bereits 18%. Fiir 15 MV Bremsstrahlung
lauten die entsprechenden Werte 3,5% und 6,5%. Auch diese Werte machen deutlich, daf
die Streueffekte bei hoherenergetischer Strahlung geringer sind. Um eine Genauigkeitsfor-
derung der Dosisberechnung von besser als + 5% erfiillen zu kénnen, muf die Streuung
jedoch in jedem Fall beriicksichtigt werden.

3.4.4.2 Approximation einer Formel von Schoknecht

Schoknecht hat 1968 eine Formel zur Bestimmung des Gewebe-Luft-Verhiltnisses (GLV)
bzw. Gewebe-Maximum-Verhiltnisses (GMV) g angegeben (Schoknecht 1968). Unter
Einbeziehung des Abstandsquadrat-Gesetzes kann daraus leicht die Dosis im Zentralstrahl
bestimmt werden. Die Formel wird auch heute noch an vielen Stellen benutzt. Sie ist giiltig
fiir runde und rechteckige Felder mit Gréfilen von 4 - 4 cm? bis 15 - 15 cm?. Die Formel
lautet:

g (d, -5—) = ae(d)Toe‘(“‘Glg)d (1 — S’oe_sld) . | (3.4)

Die Grofe a.(d) ist definiert durch a.(d) = 1 — Age~41¢ und beschreibt den Dosisaufbau-
eftekt, Ty, G1, So, S1, Ap und A, sind Konstanten und % ist die fiir die Feldausdehnung
charakteristische Grofle, die gegeben ist durch das Verhiltnis von Feldfliche zu Feldum-
fang. Ausgehend von dieser Formel soll in den folgenden Abschnitten eine neue Formel
entwickelt werden, die einen sehr viel grofieren Giiltigkeitsbereich hat. Damit sollen dann
3-D Dosisberechnungen méglich sein, und es sollen auch irregulire Felder und Kompensa-
toren beriicksichtigt werden kénnen.

Da die Berechnung der Primé4rkomponente der Dosis schon im vorangegangenen Ab-
schnitt beschrieben wurde, soll die obenstehende Formel zunéchst so modifiziert werden,
dafl Primir- und Streukomponenten separiert werden kénnen. Es werden dann nur noch
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die Streukomponenten betrachtet. Dazu wird zuniichst der Term %1% ¢ entwickelt gemaf:

F
eGl%d ~ 1+ Gl—d
U

Damit liest sich Gleichung (3.4) wie folgt:
F F
g <d, Z) ~ ae(d)TOe—#d (1 + G1 ;j,_d) (1 - Soe_Sld) ) (35)

Wird weiterhin der Term G;ZdSoe~5'? vernachléissigt (dies ist zulissig wegen SpGy < 1
cm™~?), so folgt aus (3.5):

F F
g (d, Z) . a.(d)Tp (e“”d + Glzde—“d - Soe“(“+sl)d> . (3.6)
Nach einer weiteren einfachen Umformung ergibt sich schliefilich:
g (d, E) ~ a.(d)Tp ((1 - So)e_“d + So (e_“d — e_(“+sl)d) + Glﬁde‘“d) . (3.7)
U u

Die Qualitét der so erhaltenen Naherung ist aus den Tabellen 3 und 4 im Anhang ersicht-

lich. Nennenswerte Abweichungen zeigen sich nur bei gréfieren Feldern in groflen Tiefen.

3.4.4.3 Identifizierung der einzelnen Terme

Fiir die weiteren Betrachtungen wird zunichst der durch a.(d) beschriebene Aufbaueffekt
aufler Acht gelassen. Es werden die drei Terme (1 — Sp)e~#4, S, (emrd — e=(ntS1)d) ypd
G1£de=+4 der Gleichung (3.7) betrachtet. Der erste Term kann als Primérkomponente
der Dosis identifiziert werden, die in diesem Abschnitt nicht weiter untersucht wird. Der
zweite Term wird als Einfach-Streukomponente interpretiert. Dies wird im folgenden néher
begriindet. Der zunichst recht willkiirlich erscheinende Transformationsschritt von (3.6)
nach (3.7) im vorangehenden Abschnitt wurde durchgefiihrt, um diese Interpretation zu
ermoglichen. Bei der hier untersuchten hochenergetischen Photonenstrahlung ist nimlich
die Riickstreuung sehr gering und im Rahmen der geforderten Genauigkeit vernachliissigbar
(Paul et al. 1983). Das bedeutet, dal Streukomponenten in der Tiefe d = 0 den Wert Null
annehmen miissen. Der Transformationsschritt von (3.6) nach (3.7) bewirkt genau dies,
da in (3.7) im Gegensatz zu (3.6) nur noch der erste Term, also die Primarkomponente,
bei d = 0 von Null verschieden ist.

Zur Begriindung der Interpretation von So (e7#¢ — e~(#+51)4) 4)5 Einfach - Streukom-
ponente wird der Primérflu in Abhingigkeit von der Tiefe d geschrieben:

¢(Z)(d) — {6_’“1 fiir d> 0

0 sonst ,
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und es wird eine neue Funktion kgz)(d) eingefiihrt, die definiert ist durch

2 —(p+51)d fii
K@) = {7 i

Die Funktion e~*1 beschreibt die Ausbreitung von Streuphotonen (Schoknecht 1968),
und wegen u < $; gilt dies auch fiir £(%). Der d-abhéingige Teil im zweiten Term von (3.7)
1a8t sich durch eine Faltung von ¢(*) mit k{* darstellen. Um das zu zeigen wird die Grofe

D{I(d) := ¢(=) x k)

eingefiihrt. Das Ausschreiben des Faltungsintegrals ergibt

oo d
D{I(d) = / ¢ (dVk$(d - d&')dd’ = / e~nd e=(tS1)(d=d') g1
. J

und einige einfache Umformungen liefern:

d
D{?)(d) = e=(wtS1)d / ed dd’
0

= _l_e—(#+51)d (eSId ~1)

Sy
1

=< (e‘“d - e“(’”'sl)d) , d>0.
1

Ein Vergleich dieses Ergebnisses mit dem zweiten Term von (3.7) gibt einen Hin-
weis darauf, da der d-abhingige Teil dieses Terms als ”Streu-Tiefendosisverlauf” D) fiir
einfach gestreute Photonen interpretiert werden kann.

Eine Interpretation des dritten Terms Glfde‘“d als Streukomponente fiir mehr-
fach gestreute Photonen liegt nahe. Diese Vermutung wird dadurch gestiitzt, da der
d-abhingige Teil de~#9 dieses Terms durch eine Faltung des Primirflusses mit einem lang-
reichweitigen Kern

~Hd fiird > 0
k)(d) = { €
ms(d) {O sonst ,
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der identisch mit dem Priméirfluf ist, dargestellt werden kann. Der Beweis verliuft ent-
sprechend dem oben gefiihrten:

oo

o) x k2) = / ¢ (dVk)(d - d')dd’

d
= / e#d emrld=d) g
0

e e‘“d/d
0

d
dl

=de .  d>0.

Es wird eine neue Grofle Ds,fg(d) eingefiihrt, die in diesem Fall den Tiefendosisverlauf fiir

mehrfach gestreute Photonen beschreibt:
DEN(d) := ¢) x k).

Bei den bisherigen Betrachtungen zur Bestimmung der Streukomponenten wurde der
Aufbaueffekt, der durch den Term a.(d) in der Schoknecht-Formel reprisentiert ist, nicht
beriicksichtigt. Dies ist akzeptabel, solange die Energie der Photonen unter ca. 1,5 MeV
liegt. Wie schon die fJberlegungen zur Bestimmung der Primérdosis gezeigt haben, muf}
der Aufbaueffekt bei héheren Energien jedoch unbedingt berticksichtigt werden.

Es kann davon ausgegangen werden, daffi der Aufbaueffekt eine Verschiebung der Do-
sisverteilung vom Betrag der Aufbautiefe bewirkt. Diese Behauptung wird durch die Tat-
sache gestiitzt, dafl bei hochstenergetischer Strahlung im Bereich der Aufbautiefe keine
Streuanteile vorhanden sind (Paul et al. 1983). Es ist also naheliegend, die Streu-
Tiefendosisverldufe fiir diese hochenergetischen Photonen um den Betrag der Aufbautiefe
zu verschieben. Dieses Vorgehen wird auch durch die gute ﬁbereinstimmungt der so er-
haltenen Ergebnisse mit Messungen gerechtfertigt (s. III/4.). Es werden demzufolge neue
Tiefendosisverldufe fiir die Einfach-Streuung definiert durch

D) (d) = { 2 (e7H(d=dmez) — o= (uS)(d=dmac))  fiir d > dppgq
N sonst

und fiir die Mehrfach-Streuung durch

2 — —p(d—dmaz) i
D) = {1~ e el e
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In Abb. 3.8 sind diese Verlaufe fiir ®®Co Strahlung ohne Beriicksichtigung des Auf-
baueffekts, also mit d,,., = 0, aufgetragen. Abb. 3.9 zeigt die entsprechenden Kurven fiir
15 MV Bremsstrahlung, wobei eine Aufbautiefe von d,,q; = 3cm beriicksichtigt ist.

Abschlielend sei darauf hingewiesen, daf Effekte, die durch Streuelektronen direkt
unterhalb der Hautoberfliche hervorgerufen werden, mit den hier beschriebenen Verfahren
natiirlich nicht beriicksichtigt werden konnen. Das ist in der Praxis jedoch unerheblich,
da die erwdhnten hohen Genauigkeitsforderungen fiir die Dosisbestimmung normalerweise

nicht fiir Bereiche direkt unter der Hautoberfliche erhoben werden.
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Abb. 3.8: Die ”Streu-Tiefendosisverldufe” fiir einfach gestreute Photonen D * (d) und
fiir mehrfach gestreute Photonen Dﬁéi(d) fiir °Co Strahlung.
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Abb. 3.9: Die Verliufe nach Abb. 3.8 fiir 15 MV Bremsstrahlung

3.4.4.4 Anpassung an Messungen

In den beiden letzten Abschnitten diente die Schoknecht-Formel (3.4) als Motivation zur
Einfiihrung der Funktionen D{? und DY), In diesem Abschnitt werden diese Funk-
tionen direkt an Meflergebnisse fiir verschiedene Feldgré8en angepafit. Auf diese Weise
konnen einige Unzuldnglichkeiten der Schoknecht-Formel umgangen werden. Diese Un-
zuladnglichkeiten werden bei genauer Betrachtung der Naherungsformel (3.7) offensichtlich.

Betrachtet man den zweiten Term dieser Formel, der als verantwortlich fiir die Einfach-
Streuung identifiziert wurde, so erkennt man, da8 er nicht von der FeldgroBe F/u abhingt.
Bei sehr kleinen Feldern wird aber bekanntermafien der Einflul von Streueffekten immer
geringer. Die fehlende Abhéngigkeit des Terms von der FeldgréBe F/u bewirkt damit, daf
die Schoknecht-Formel fiir sehr kleine Felder ihre Giiltigkeit verliert. Ebenso erscheint die
lineare Abhéngigkeit des dritten Terms, der die Mehrfachstreuung reprisentiert, von F/u
aus physikalischer Sicht als sehr fraglich. Denn diese lineare Abhingigkeit bewirkt, daf
der dritte Term bei Vergrofierung der Felder unbegrenzt wiichst, was physikalisch falsch
ist. Vielmehr strebt die Komponente der Mehrfach-Streuung einem oberen Grenzwert zu.
Durch diese Diskrepanz erklért sich die Beschrinkung der Giiltigkeit der Formel auf Felder

bis maximal 15 - 15 cm?.

Im folgenden soll die Schoknecht-Formel nicht weiter betrachtet werden. Die ein-
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zige Grofle daraus, die bei den weiteren Betrachtungen noch auftritt, ist S;. In (Scho-
knecht 1968) ist diese Grofle fiir verschiedene Strahlqualititen tabelliert. Die folgenden
I"Jberlegungen zeigen, wie S; auch fiir andere Strahlqualitdten leicht bestimmt werden
kann.

Dazu wird zunéchst die Tiefe d,q4,, berechnet, in der D&Z) sein Maximum annimmt.
Durch Nullsetzen der Ableitung von D'?) nach d ergibt sich diese Tiefe zu

1 1%
dmaz =——1In + dma,m-
: S (,u + 51 )

Bei Kenntnis von dinaz, dmaz, und g kann S; demnach durch numerische Losung dieser

Gleichung bestimmt werden. Die Aufbautiefe d,,,, und der Schwichungskoeffizient p wer-
den als bekannt vorausgesetzt. Da ferner bei kleinen Feldern die Einfachstreuung {iberwiegt
(Cunningham 1978), kann d,,.4., aus gemessenen Werten $,,.ss der Streu-Luft-Verhiltnisse
SLV bzw. Streu-Maximum-Verhéltnisse SMV fiir kleine Felder abgelesen werden.

Fiir %°Co ergibt sich nach Tabelle 1 (Anhang A1) ein Wert von dmae, = 6 cm und
damit S; = 0.27 (Schoknecht: S; = 0.28). Bei 15 MV Bremsstrahlung des an unserem
Institut eingesetzten Linearbeschleunigers Siemens Mevatron 77 ermittelt man aus Tabelle
2: dmaz, = 8 cm und damit S; = 0.5. Die in Abb. 3.9 dargestellte Funktion Dgz) ist mit
diesem Wert bestimmt worden.

Nun wird die Feldgro8enabhingigkeit der Streukomponenten bestimmt. Wie oben
erwahnt, ist der in der Schoknecht-Formel verwirklichte Ansatz iiber lineare Abhéngigkei-
ten nicht addquat. Stattdessen wird fiir s, also fiir den gesamten Streuanteil des GLV bzw.
GMV, zunachst fiir runde Felder mit dem Radius r der allgemeinere Ausdruck

Sans(d, ) = a(r)D{?(d) + B(r)D)(d) (3.8)

angesetzt. a(r) und ((r) sind dabei beliebige Funktionen, die im folgenden so bestimmt
werden miissen, dafl obenstehender Ausdruck méglichst gut die gemessenen SLV bzw. SMV

Smess Widerspiegelt. Dazu wird ein ”least squares fit” durchgefiihrt, d.h. der Ausdruck
ISmess(dy7) = Sans(d, 7)||?=Min.

wird minimiert.
Fir einen festen Wert des Radius r = r¢ erhélt man die Bestimmungsgleichungen fiir
a und 8 mit Hilfe der Minimumbedingungen:

0

o= (Ils(d,70) = a(ro)DE(d) + B(ro) DEUA)|?) = 0
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und

o
a8

Die Durchfiihrung der Differentiation und ein explizites Ausschreiben der Terme fiihren

(It 7o) = a(ro) DL () + Blra) DR = 0

auf das Gleichungssystem:

a(ro) 3~ (D)) + Bro) - D(@DR) + 3 D d)s(d,ro) = 0
d d d

a(ro) 3 DO(@)DE(d) + B(ra) Y- (D)) + 32 DEUd)s(d, o) = 0.

Dieses Gleichungssystem kann nach der Berechnung der einzelnen Summen einfach nach
a(ro) und B(ro) aufgeldst werden. Das soll hier nicht geschehen, da die Ausdriicke recht
lang und uniibersichtlich werden.

Die resultierenden Werte fiir @ und 3 sind in Abbildung 3.10 fiir 8°Co iiber dem
Radius aufgetragen. Die Abbildung 3.11 zeigt die entsprechenden Kurven fiir 15 MV
Photonen. Da Mefiwerte bei dieser Energie nur fiir quadratische Felder vorlagen, ist hier
die Seitenlinge der Felder auf der Abszisse aufgetragen.
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Abb. 3.10: Die Werte von a und (8 zur Bestimmung von $.,s geméB (3.5) fiir 8°Co
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Abb. 3.11: Die Werte von o und 3 fiir 15 MV Bremsstrahlung

Bei der Betrachtung dieser Kurven fallen zwei Dinge auf. Erstens ist der Verlauf von
a(a) fiir die Energie 15 MV nicht sehr glatt. Das ist wahrscheinlich auf die geringe Zahl
von Meflwerten zuriickzufiihren (s. Tab. 2 im Anhang), die in die Berechnung eingehen.
Im Fall von ®°Co, wo mehr Mefwerte bekannt sind (s. Tab. 1), ist der Kurvenverlauf sehr
viel glatter.

Zweitens fallt auf, daf§ die Werte von « bei groferen Radien wieder abfallen. Wiirde
a(T)Dgz)(d) allein die Einfachstreuung représentieren, so miifite a streng monoton mit dem
Radius ansteigen. Die bisherige Interpretation von D' ist also nicht ganz korrekt. Die
folgenden Betrachtungen werden jedoch einen weiteren Hinweis darauf geben, dafl diese
Interpretation zumindest ndherungsweise giiltig ist. Dazu soll Abb. 3.12 herangezogen
werden.

Die Abbildung zeigt zunéchst die hervorragende I"Jbereinstimmung der Mefiwerte (Drei-
ecke) mit den nach (3.5) berechneten Werten (durchgezogene Linie).

Interessanter fiir die oben angestellten I"Jberlegungen ist jedoch ein Vergleich der mit
der Klein-Nishina-Formel berechneten Kurve (fein gestrichelte Linie) mit der Kurve, die
sich aus a(r)DgZ) (d) (grob gestrichelte Linie) ergibt. Die Klein-Nishina-Kurve wurde durch
numerische Integration der Klein-Nishina Streukoeffizienten erhalten (Cunningham 1978).
Es geht daher allein die Streuung erster Ordnung in diese Funktion ein. Der Vergleich zeigt,
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Abb. 3.12: Streu-Luft-Verhéltnisse fiir ®Co in 5 cm Tiefe in Abhingigkeit vom Feldra-
dius. Vergleich von gemessenen und nach verschiedenen Methoden berechneten Werten.

daB diese Funktion fiir Radien bis etwa 4 cm recht gut mit der durch a(r)D'?(d) gegebenen
Funktion iibereinstimmt. Damit ist eine weitere Rechtfertigung der Identifizierung dieser
Funktion als Streuanteil erster Ordnung gegeben. Der Abfall dieser Funktion bei gréfieren
Radien ist moglicherweise darauf zuriickzufiihren, daf B(T)Dg,fs nicht allein die Streuung

hoherer Ordnung représentiert, sondern auch Anteile erster Ordnung enthélt.

3.4.4.5 Beriicksichtigung beliebiger Feldformen

J. R. Clarkson hat schon 1941 eine Methode beschrieben, mit der Tiefendosisverliufe fiir
irregulére Felder aus den entsprechenden Verlaufen fiir runde Felder berechnet werden
konnen. Die Methode, die unter der Bezeichnung ”Sektor Integrations Methode” bekannt
ist, basiert darauf, dafl man sich ein beliebig geformtes Feld aus Kreissegmenten mit ver-
schiedenen Radien zusammengesetzt denken kann. In der folgenden Abbildung wird dies
fiir ein rechteckiges Feld veranschaulicht.

Nun gilt das Superpositionsprinzip fiir Streudosisanteile. Der Streuanteil s fiir einen

der betrachteten Punkte O, P oder Q setzt sich daher linear zusammen aus den Streuan-
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Abb. 3.13: Zusammensetzung eines rechteckigen Feldes aus Kreissegmenten mit den
Radien r; und den Winkeln A@ fiir die Punkte O, P und Q.

teilen der einzelnen Kreissegmente um den entsprechenden Punkt. Da fiir den Streuanteil
3seg €ines Kreissegments mit dem Radius 7 folgendes gilt:

Sseg(d) = s(d, r)—27,

ergibt sich der gesamte Streuanteil fiir ein beliebiges irregulires Feld zu

Ab;
27

sirreg(d) = Z S(d, 7'1')

Punkte wie der dargestellte Punkt Q, bei denen Kreissegmente den Feldrand mehrmals
schneiden, miissen besonders behandelt werden. Es soll hierzu die Bemerkung geniigen, daf
verschiedene Algorithmen zur Durchfiihrung der oben beschriebenen Sektor Integration
bekannt sind (s. z.B. Cunningham et al. 1972a).

Bisher wurde implizit davon ausgegangen, daff das ganze irregulire Feld gleichméflig
bestrahlt wird. Keilfilter oder Kompensatoren koénnen daher bei der oben beschriebenen
Methode nicht beriicksichtigt werden. Soll die Methode auf solche komplizierteren Fille
erweitert werden, so muf} jedes Kreissegment noch weiter unterteilt werden (Cunningham
1972). Solche Verfahren werden in der Literatur als differential scatter air ratio (dSAR) -
Verfahren bezeichnet. Es werden dabei A - Segmente betrachtet, die im Zentralstrahl den

Streuanteil

Ab Ad
SAseq(d) = 5 (s(d,7+ Ar) - s(d,r)) = gAS(d,T)
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hervorrufen. Der gesamte Streuanteil ergibt sich wieder durch Summation iiber solche A
- Segmente, wobei jetzt aber eine Wichtung mit dem Primirflul ¢(*¥) durchgefiihrt wird,
so dafl Kompensatoren und Keilfilter beriicksichtigt werden:

A, .
Sirreg(d) = E : o E “As(d, )¢V (r;,6;)
i i

Die Summationen iiber die Winkelelemente i und die Radiuselemente j konnen durch
Integrationen ersetzt werden:

27

sirres(d) = [ [ 6 (r,0)5- 22 (d,r)dra.
00

Wird jetzt fiir s(d,r) der Ansatz gemif Gleichung (3.5) eingesetzt, so 148t sich obige
Gleichung umformen zu:

27w oo

Sirreg(d) =D (d) / / o=V (r, ()drd0 +

27 oo

D)(d / / $=)(r, 6) = Aﬁ X (r)drde.

Die Groflen, iiber die integriert wird, hiingen nun nicht mehr von der Tiefe d ab. Mit den
Definitionen

1 Aa
(zy)
k(r) = 27r Ar r)
und 1A
Ke(r) = 20 )

277 Ar
folgt weiter:

27w oo

Sirreg(d) =D (d / / o=V (r, )k (r)rdrdd  +

2T oo

D)(d / / Y (1, 0)kEY) (r)rdrd.

Eine Transformation in kartesische Koordlnaten liefert schlief3lich:

Sirres(d) =D(d) / / 6= (& y K (2!, o Vda'dy +

DY) [ [ 6y ke i
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Die obenstehende Funktion beschreibt zunichst nur den Streuanteil fiir den Zentral-
strahl, d.h. fiir z = y = 0. Da der Zentralstrahl aber in der Gleichung in keiner Weise
vor anderen Strahlen ausgezeichnet ist, kann der Streuanteil fiir beliebige Punkte einfach
durch eine entsprechende Verschiebung des (z,y,d) - Koordinatensystems in z - ¥ - Rich-
tung berechnet werden. Man erhilt also

[* <IN o)

Sirreq(Z,y,d) =D{(d) / / o (2’ + 2,y + Yk (2, ¢ )da'dy  +

—Q00 — 00

DG)(d) / / oY (2 + 2,9 + )k (', y')dz' dy’,

— 00 —CO

oder, wegen der Symmetrie von k{®¥) baw. k(%Y.
Sirreg(T,y, d) =D{?)(d) oV (', kT (2 — 2’y — y)de'dy  +

DG)(d) ¢V (2!, y )kEY (¢ — &',y — y')dz'dy.

é\.g é\.g
Sli\.g é\.g

Da es sich dabei um Faltungsintegrale handelt, kann abkiirzend geschrieben werden:

Sinreg(2,3,d) = DE(A) (69 x 4k ) + DE)(d) (49 5 #k(zD)

Die Funktionen k{"* und k{*¥) kénnte man demnach als ”Streu - Faltungskerne” be-
zeichnen. Die Abbildungen 3.14 und 3.15 zeigen Hohenliniendarstellungen des Produktes
dieser Funktionen mit dem Radius 7 = /22 + 2. Die vor allem bei 15 MV Photonen
deutlich sichtbare Treppenstruktur, die durch die Multiplikation mit  noch verstiirkt her-
vortritt, ist auf das diskrete Vorliegen der Werte von a(r) und §(r) zuriickzufiihren. Da die
Werte von « und 8 im Fall von 15 MV Photonen nur in Abhéngigkeit von der Seitenlinge
a quadratischer Felder bestimmt wurden, wurden hier mit der Methode der aquivalenten
Felder (Johns und Cunningham 1983) gemi#

r = 2.235a

die Radien der in bezug auf das Streuverhalten #quivalenten runden Felder berechnet.
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Schliefllich kann der auf Streueffekte zuriickzufiihrende Teil der Dosis D, + D,,. in
einer Form geschrieben werden, die der Primirkomponente entspricht, namlich:

CN

Ds(z,y,2) + Dms(z,y,2) = m

(D) (@,y)D (@, ,2) + DGV (2,y) D), 2))

mit den Definitionen
Dgzy)(x,y) = ¢(=¥) x *kgzy)

und
DE)(z,y) = ¢ x +kZY).

3.4.5 Bestimmung der Gesamtdosis

Die im Gewebe applizierte Gesamtdosis ergibt sich durch Addition des Primé#ranteils und
der Streuanteile zu

D(z,y,2) = Dp(z,y,2) + Ds(2,y,2) + Dms(z,y, 2)

_ (?C_N_zy (Dgprgf) +DEVDE 4 Dg,fgﬂpg,fg) . (3.9)
Die mathematische Struktur der Anteile ist identisch. Die Gréfen DS, D$*) und D$Z) sind
die Tiefendosisverldufe der jeweiligen Anteile. Diese GréBen hingen von den Koordinaten
z, y und z nur iiber die Tiefe d = z9(z,y) — z ab. Sie konnen daher vor der Berechnung
in Abhéngigkeit von d gespeichert werden und miissen dann bei der Berechnung nur noch
um den Betrag von zo verschoben werden. Die eigentliche Berechnung besteht — wie schon
bei der Bestimmung der Primarkomponente dargelegt — aus einem einfachen Ray-Tracing
mit diesen Tiefendosisverliufen, gewichtet mit DY), D{*¥) und DY),

Die nur von z und y abhéingigen Grofien D™, D{*¥) und DY ergeben sich, wie in
den vorangehenden Abschnitten beschrieben, durch zweidimensionale Faltungen. Wie fiir
die Primirkomponente (s. Abschnitt 3.4.3), so lassen sich auch fiir die Streukomponenten
neue ”Halbschatten”-Funktionen definieren und vorab speichern gemis:

H(ED (2,) = HEW «xk{z).

Damit kénnen wieder die Streukomponenten D{* und D®¥) und die Primirkomponente
ngy) in einer einheitlichen Form geschrieben werden:

D;wy) = (I(wy)G(zy)K(wy)) % *H]gwy),
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D(=v) = (I(wy)G(wy)K(wy)) * % H (=),
Dg:ay) = (I(wy)G(wy)K(wy)) " *Hﬁ,fjf)-

Jede Komponente kann folglich durch nur eine 2-D Faltung berechnet werden.

Nach dem Faltungstheorem konnen Faltungen durch Multiplikationen im Frequenz-
raum ersetzt werden (Brigham 1987). Dies bringt vor allem beim Einsatz von schnellen
Fourier-Transformations-Routinen (FFT, Fast Fourier Transform) einen grofien Zeitge-
winn (Boyer 1985).

3.4.6 Einflufl der Oberflichenkriimmung

Bisher wurde der Verlauf der Kérperoberfliche des Patienten z9(z,y) dadurch in die Rech-
nung einbezogen, dafl die Tiefendosisverliufe fiir die Primarkomponente und die Streu-
komponeneten um einen entsprechenden Betrag verschoben wurden. Dies fiihrt bei der
Primérkomponente zu richtigen Ergebnissen, da die Krimmung im Bereich der lateralen
Reichweite der Elektronen sicher vernachlissigbar ist.

Auf den Streuanteil der Dosis an einem bestimmten Punkt haben nun aber auch
lateral weiter entfernt liegende Gebiete einen Einfluf. Dies wird z.B. durch die relativ
grofle radiale Ausdehnung der in Abb. 3.14 und 3.15 dargestellten Faltungskerne deutlich.
Daher ist zo(z,y) in dem lateralen Bereich, in dem die Streueffekte eine Rolle spielen,
im allgemeinen nicht konstant. Das Streuverhalten unter gekrimmten Oberflichen ist
demnach verschieden von dem unter ebenen, senkrecht zum Strahl stehenden Oberflichen.

Es ist moglich, den hier beschriebenen Algorithmus so zu erweitern, dafl ein durch
die Oberflichenkriimmung modifiziertes Streuverhalten beriicksichtigt wird. Untersuchun-
gen haben jedoch gezeigt, dal der daraus resultierende Effekt klein ist (Cunningham
1972a). Er fiihrt im allgemeinen zu einem Fehler von unter 1 — 2 % bei °Co und ist
fiir hoherenergetische Strahlung noch geringer.

3.4.7 Beriicksichtigung von Inhomogenititen

Bei der oben beschriebenen Dosisberechnung wurde davon ausgegangen, dafl das durch-
strahlte Gewebe homogen ist. Das ist natiirlich im allgemeinen nicht der Fall. Zur
Beriicksichtigung von Inhomogenititen gibt es verschiedene Moglichkeiten. Die einfachste
besteht wieder darin, die berechneten Tiefendosisverldufe entsprechend dem Konzept der
Radiologischen Tiefe (s. Abschnitt 3.1) zu skalieren. Dies ist mit den bereits erwihnten
Fehlerquellen verbunden. Durch die hier vorgenommene Aufspaltung der Dosis in Primér-
und Streukomponenten kénnen jedoch die Fehler kleiner gehalten werden. Die Skalierung

IT Methodik - 65—




3. Dreidimensionale Dosisberechnung

nach der Radiologischen Tiefe kann ndmlich auf den Primér-Tiefendosisverlauf Dﬁf) be-
schrinkt werden. Fiir die Streuanteile, die nicht genau lokalisierbar sind, sollte bei der
Berechnung der Tiefendosisverldufe ein iiber das gesamte durchstrahlte Gewebe gemittel-
ter Schwachungskoeflizient y angesetzt werden.

Exaktere Ergebnisse erhilt man, wenn die Skalierung nicht auf die Tiefendosisverldufe
angewendet wird, sondern direkt auf den Photonenflufl ¢ (wo das Konzept der Radiologi-
schen Tiefe zu exakten Resultaten fiihrt) und auf den Kern k{?). Diese Methode wurde auch
in (Mackie et al. 1985) fiir die 3-D Faltungsmethoden vorgeschlagen. In der vorliegenden
Arbeit mufl dazu das Faltungsintegral D,(:) = (%) % k,(f) durch folgendes Superpositionsin-

tegral ersetzt werden:
DR = [ 69E kD) (- i,

wobei ¢’ fiir die mittlere relative Dichte zwischen z und 2’ steht. Da diese Dichte im
allgemeinen im Gewebe von Punkt zu Punkt variiert, ist der Kern k. nicht mehr ortsin-
variant. Dadurch sind schnelle Verfahren zur Berechnung des Integrals iiber die Fourier-
Transformation nicht anwendbar. Da es sich hier aber nur um eine 1-D Superposition
handelt, sollte eine Berechnung trotzdem in realistischer Zeit maglich sein.

Die beschriebenen Inhomogenitétskorrekturen sind bisher noch nicht implementiert
worden. Auch die im Ergebnis-Teil III vorgestellten Daten basieren auf homogenen Ge-
weben. Das bedeutet, dafl der vorgestellte Algorithmus heute noch nicht sinnvoll auf
Korperregionen mit grofien Dichteschwankungen, wie sie z.B. in der Lunge auftreten, an-
gewendet werden kann.
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In diesem Kapitel wird das inverse Problem als Optimierungsproblem behandelt. Es wer-
den Kriterien aufgestellt, nach denen die Optimierung erfolgen soll. Dies ist ein kritischer
Punkt, da sich die Strahlentherapeuten iiber diese Optimierungskriterien nicht einig sind.
Der im folgeneden beschriebene Optimierungsalgorithmus ist jedoch so flexibel, daB die
Kriterien jederzeit ohne grofien Aufwand gedndert werden kénnen und auch neue Krite-
rien einbezogen werden konnen.

Anhand der aufgestellten Kriterien wird das Optimierungsproblem zun#chst mathema-
tisch definiert. Zur Losung des Problems wird ein iterativer Algorithmus eingesetzt, der be-
liebige Nebenbedingungen in Form von penalty functions (Straffunktionen) beriicksichtigt.
Es wird die Herleitung des Algorithmus beschrieben. Der resultierende Algorithmus ist
strukturell identisch mit einer aus der CT-Bildrekonstruktion bekannten Technik, die un-
ter der Bezeichnung algebraische Rekonstruktionstechnik (ART) bekannt ist. Den Start-
wert fiir die iterative Optimierung bilden Modulationsfunktionen, die mit der in Kapitel
IT/2 beschriebenen Methode der gefilterten Projektion gewonnenen werden. Das Ergeb-
nis der Optimierung sind Modulationsfunktionen, deren zugehdrige Dosisverteilungen als
optimal bezeichnet werden konnen. Somit ist also ein Algorithmus gefunden, der die oft
extrem zeitintensive Optimierungsarbeit des Strahlentherapeuten ”von Hand” ersetzt und
das inverse Problem 16st.

Dem Optimierungsalgorithmus kann ein beliebiges Dosisberechnungsverfahren zugrun-
degelegt werden. Das in II/3.4 beschriebene Verfahren bietet sich dazu besonders an. Zur
Zeit ist noch eine vereinfachte Berechnung nach der Formel von Schoknecht (1968) instal-
liert. Die damit erreichbare Genauigkeit ist deutlich geringer, als bei dem neuen Verfahren
aus II/3.4, aber wesentlich besser als bei den groben Verfahren aus I1/2. Der Fehler liegt
in der Groflenordnung von 10%. Schliefllich wird ein Computerprogramm beschrieben,
mit dem die Optimierung realisiert wird. Spezielle Probleme, die mit dem diskreten Vor-
liegen der Daten zusammenhingen, werden angesprochen. Ferner wird ein Ansatz zur
Parallelisierung des Problems beschrieben.
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4.1 Das inverse Problem als Optimierungsproblem

In IT/1. wurde gezeigt, daf8 das inverse Problem als Optimierungsproblem aufgefafit wer-
den muf}, da eine vorgegebene Dosisverteilung aus physikalischen Griinden im allgemeinen
nicht exakt realisiert werden kann (s. auch Goitein 1990). Zur Definition des inversen Pro-
blems als Optimierungsproblem miissen zunichst Optimierungskriterien aufgestellt wer-
den, die ein "guter” Bestrahlungsplan erfiillen muf. Dies stellt ein zentrales Problem in
der Strahlentherapieplanung dar, und es gibt heute unter den Strahlentherapeuten noch
keine einheitliche Meinung beziiglich der Kriterien und deren Rangfolge. Aufbauend auf
einer Reihe von Veréffentlichungen, in denen solche Kriterien aufgestellt werden (s. z.B.
Hope et al. 1967, Redpath et al. 1976), werden in der vorliegenden Arbeit die folgenden
Kriterien beriicksichtigt:
1. Im Zielvolumen muf die Dosis den zur Tumorvernichtung vorgeschriebenen Wert er-
reichen.
2. Die Dosis sollte moglichst homogen iiber das Zielvolumen verteilt sein, d.h. Schwan-
kungen der Dosis sollten dort klein gehalten werden.
3. Die Dosis in besonders strahlensensiblen Risikorganen muf$ unter einem maximal
zuléssigen Wert bleiben.

4. Im umliegenden gesunden Gewebe sollte die Dosis gering sein.

Heute werden diese Kriterien teilweise mehr quantitativ {iber Dosis- Volumen-Histogramme
definiert (s. III). Es sollte betont werden, da8 es sich hier um vorliufige Kriterien handelt.
Sie werden benutzt, um zu zeigen, daf§ der im folgenden beschriebene Optimierungsalgo-
rithmus verschiedenste Nebenbedingungen adiquat beriicksichtigen kann. Wichtige bisher
nicht betrachtete Kriterien sind durch das kiirzlich von Lyman (1989) vorgestellte Konzept
der Tumorkontrollwahrscheinlichkeiten und der Komplikationswahrscheinlichkeiten gege-
ben.

Um eine mathematische Formulierung des Optimierungsproblems zu erhalten, muf
eine zu minimierende Zielfunktion definiert werden. Im folgenden wird eine Zielfunktion
definiert, in die die ersten beiden Kriterien eingehen. Das dritte Kriterium wird durch eine
entsprechend definierte Nebenbedingung beriicksichtigt. Das etwas unprizise formulierte
vierte Kriterium muf} zunéchst etwas klarer gefafit werden.

Eine geringe Dosisbelastung im gesunden Gewebe ist gleichbedeutend mit einer Kon-
zentration des Bereichs hoher Dosis auf das Zielvolumen im Sinne der Konformationsthe-
rapie. Das heifit, daf§ der Dosisgradient am Rand des Zielvolumens mdoglichst groff sein
soll. Um das zu erreichen, wird die Forderung aufgestellt, dafl die 60% Isodose innerhalb
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Abb. 4.1: Veranschaulichung des Kriteriums zur Konzentration des Bereichs hoher Dosis
auf das Zielvolumen zum Schutz des umliegenden gesunden Gewebes (Kriterium 4).

eines kleinen Saums vorgegebener Breite um das Zielvolumen liegen soll. Dadurch wird
bewirkt, daf§ der Dosisabfall auf 60% dicht am Zielvolumen stattfindet, dafl also der ge-
forderte grofle Dosisgradient am Zielvolumenrand entsteht. Die Abbildung 4.1 dient zur
Verdeutlichung dieses Sachverhalts.

4.2 Mathematische Formulierung

Die mathematische Definition der hier verwendeten Zielfunktion F ist gegeben durch

Fy =3 "(d: —p)*=Min. , (4.1)
i€z

wobei d; fiir die berechnete Dosis im Gewebe steht und p den vorgeschriebenen Dosiswert
reprasentiert. Die Summation wird iiber alle Volumenelemente (Voxel) des Zielvolumens
gefiihrt, d.h. es wird hier von einer diskreten riumlichen Darstellung des Zielvolumens
ausgegangen. Damit ist Fy die quadratische Abweichung der berechneten Dosis von der
vorgeschriebenen Dosis im Zielvolumen. Eine Minimierung dieser Funktion beriicksichtigt
die ersten beiden der oben aufgestellten Kriterien. Diese quadratische Zielfunktion wurde
auch von einer Reihe anderer Autoren benutzt (Starkshall 1984, Redpath et al. 1976,

McDonald et al. 1977, Legras et al. 1986, Webb 1989).
Nun soll F; als Funktion der Modulationsprofile geschrieben werden, die es schlieflich
zu bestimmen gilt. Dazu wird ein Vektor X, eingefiihrt, dessen Komponenten die Inten-
sitatswerte innerhalb des Strahlenfeldes fiir das Feld & angeben. Es handelt sich dabei
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um einen eindimensionalen Spaltenvektor, in dem die Werte der 2-D Modulationsprofile
untereinander eingetragen sind. Die Komponenten von X konnen auch als Intensitiit
einzelner Nadelstrahlen aufgefafit werden, aus denen man sich die Strahlenfelder zusam-
mengesetzt denken kann. Aus den x;, fiir die verschiedenen Felder wird ein neuer Vektor
X zusammengesetzt:
X = (x1,X2,...,xn5)

wobei N die Anzahl der Felder, d.h. der Einstrahlrichtungen ist (typisch 7 oder 9). Auf-
grund des Superpositionsprinzips kann die Dosis an jedem Voxel im Gewebe durch eine
Linearkombination der Komponenten x; dargestellt werden:

d = Dx.

D ist eine "Dosisberechnungsmatrix”, deren Komponente D;; den Beitrag des Nadelstrahls
J zum Volumenelement i angibt.

D wird hier zum Zwecke der Vereinfachung der Notation eingefiihrt, aber es sollte an-
gemerkt werden, daf es in den meisten praktischen Fillen kaum mdoglich sein wird, diese
Matrix im Computer zu handhaben. Um das zu zeigen, soll als Beispiel angenommen
werden, daf} eine Bestrahlung mit 9 Feldern optimiert werden soll, die sich jeweils aus
1000 Nadelstrahlen zusammensetzen. Die Grofie der Modulationsmatrix ist demnach ca.
32-32. Wenn die Abtastung so gewiihlt ist, daB sich das relevante Gewebe (d.h. Zielvo-
lumen und Risikoorgane) aus 10000 Volumenelementen zusammensetzt, dann hat D die
Dimension 10000 - 9000. Dies ist auch fiir die leistungsfédhigsten Computer eine sehr grofle
Datenmenge (360 MByte bei REAL*4), selbst wenn die Matrix in der Praxis diinn besetzt
ist. Bei der gegenwirtigen Realisierung werden die Elemente von D deshalb wihrend der
Ausfithrungs der Optimierung immer wieder neu berechnet (dhnliche Probleme treten in
der Bildrekonstruktion bei der Berechnung der Wichtungsmatriz auf (Brooks und Di Chiro
1976)).

Gleichung (4.1) kann damit geschrieben werden als

Fi(x) = ||Z2(Dx - p)||?, (4.2)

wobei Z ein " Zielvolumen-Operator” ist, der nur die Zielvolumen-Voxel aus allen Gewebe-
Volumenelementen extrahiert. Z ist eine Diagonalmatrix mit Z;; = 1 falls i € Z und
Z;; = 0 sonst.

Wie oben erwihnt miissen einige Nebenbedingungen beriicksichtigt werden. Eine
wichtige Bedingung ist die Begrenzung der Dosis in strahlensensiblen Risikoorganen auf
einen tolerierbaren Maximalwert:
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R ist eine Indexmenge, die die Risikoorgan- Voxel extrahiert und g; ist das obere Dosislimit
fiir diese Voxel. Die g; werden im allgemeinen denselben Wert innerhalb eines Risikoor-
gans haben und sich nur zwischen verschiedenen Risikoorganen unterscheiden. Dies ist
aber keine notwendige Bedingung. Eine andere Nebenbedingung ist die ”Konformations-
Bedingung”, d.h. der Schutz des umliegenden Gewebes. Wie oben gezeigt wurde, kann
diese Bedingung ahnlich formuliert werden:

d; <60%, ieU.

Hier ist U ist eine Indexmenge, die die Umgebung des Zielvolumens aufierhalb des vorge-
gebenen Saums festlegt; "60%” steht fiir 60% der Maximaldosis.

Bei den weiteren Betrachtungen wird nur das Kriterium der oberen Dosisgrenze in Ri-
sikoorganen beriicksichtigt. Die Implementierung anderer Kriterien erfolgt analog. Dazu
werden entsprechende penalty functions (Straffunktionen) r P definiert, die zu der Zielfunk-
tion Fy addiert werden. Sie werden so definiert, da8 eine Minimierung der resultierenden
Zielfunktion F' = Fy +rP zu Modulationsprofilen x fiihrt, die bei einer gegen oo strebenden
Folge von r-Werten gegen eine Losung des restringierten Optimierungsproblems konver-
giert (Kiinzi und Oettli 1969). Das vorliegende restringierte; d.h. mit Nebenbedingungen
versehene Optimierungsproblem wird auf diese Weise in eine Folge von freien Optimie-
rungsproblemen {iberfiihrt. Fiir die in Gleichung (4.3) formulierte Nebenbedingung wird
folgende Straffunktion definiert:

rP(x) = r||R(Dx - g)||*.

Der Parameter r kann als Wichtungsfaktor der Nebenbedingung interpretiert werden. R.
ist wie Z eine Diagonalmatrix, deren Elemente gegeben sind durch

R--:{l falls ¢ € R und d; > g;
“ 0 sonst '

Folglich ist P(x) genau dann positiv, wenn die Nebenbedingung nicht erfiillt ist.

Neben den medizinisch begriindeten Nebenbedingungen sind auflerdem physikalische
Restriktionen zu beachten, die verlangen, dafl die Modulationsprofile iiberall nicht-negativ
sind. Damit kann das Optimierungsproblem definiert werden durch

F(x) = |Z(Dx - p)||? + r|R(Dx — g)||*<Min.

mit den Restriktionen

wobei n fiir die gesamte Anzahl der Nadelstrahlen steht.
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4.3 Losung des Optimierungsproblems

Zur Losung solcher Minimierungsprobleme ist eine Vielzahl iterativer Algorithmen be-

kannt, die alle mehr oder weniger der Newton Iteration ahneln:
x(t+1) = x(t) -7 (V*F (x(t))) ' VF (x(t)).

Der Gradient VF (x) ist in der vorliegenden Anwendung unter Nichtbeachtung des Faktors
2 gegeben durch:
VF(x) = D'Z(Dx — p) + rD'R(Dx — g).

Die Inverse der Hesse Matriz V2 F (x) = D’ZD+rD'RD kann wegen der grofien Dimension
von D nicht in akzeptabler Zeit bestimmt werden. Aus diesem Grund wird die Hesse Matrix

durch eine Diagonalmatrix S approximiert, deren Diagonalelemente mit denen der Hesse

Sjj = ZD’ZJ +7r Z I)lzJ

€7 1€R,d; >g;

Matrix tibereinstimmen:

Diese Matrix kann leicht invertiert werden, indem jeweils der Kehrwert der Diagonal-
elemente gebildet wird. S~! kann dann als Skalierungsmatrix des Gradienten aufgefafit
werden. Damit erhélt man die Iterationsgleichung:

x(t +1) = x(t) — -;—[s-l (D'Z(Dx(t) — p) + rD'R(Dx(t) - g)). (4.4)
Falls Komponenten von x(¢ 4+ 1) durch die Subtraktion des in Klammern stehenden Aus-
drucks negativ werden, so werden diese auf Null gesetzt, d.h. x(t + 1) wird auf die Menge
der erlaubten nicht-negativen Werte von z; projiziert. Der durch Gleichung (4.4) definierte
Optimierungsalgorithmus wird als skalierter Gradienten-Projektionsalgorithmus ("scaled
gradient projection algorithm”) bezeichnet (Bertsekas und Tsitsiklis 1989). Die Normie-
rungskonstante v wird mit dem Wert & belegt.

Es sollten noch ein paar Bemerkungen beziiglich der Konvergenz angefiigt werden.
Das oben definierte Optimierungsproblem ist ein konvezes Problem, da die Zielfunktion
F' quadratisch und damit insbesondere konvex ist und da die Menge der nicht-negativen
Zahlen, auf die nach jedem Iterationschritt projiziert wird, eine konvexe Menge ist. Fiir
solche Probleme kann bewiesen werden, daff der Iterationsalgorithmus (Gleichung 4.4)
gegen eine Minimallosung des Optimierungsproblems konvergiert (Bertsekas und Tsitsiklis
1989), zumindest fiir einen konstanten Wert von r. Allerdings kann nicht garantiert werden,

daff die Losung eindeutig ist; im allgemeinen wird sie sogar nicht-eindeutig sein, da das
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Problem unterbestimmt ist. Es kann dann gezeigt werden, daB der Iterationsalgorithmus
in diesem Fall gegen eine Losung konvergiert, die dem Startwert der Iteration x(0) am
néchsten ist (Youla und Webb 1982). Aus diesem Grund ist es wichtig, die Iteration mit
einem geeigneten Startwert fiir die Modulationsprofile zu beginnen. Im Rahmen dieser
Arbeit wird immer das Ergebnis der gefilterten Projektion als Startwert benutzt.

Um die medizinischen Randbedingungen zu beriicksichtigen, mufi das Optimierungs-
problem nach der Theorie der Straffunktionen fiir eine Folge ansteigender Werte von r
gelost werden. Die Losungen konvergieren dann gegen eine Losung des restringierten Pro-
blems (Kiinzi und Oettli 1969). Es hat sich gezeigt, daBl dieser Prozess unkritisch ist. Die
Nebenbedingungen sind schon fiir relativ kleine Werte von r naherungsweise erfiillt, und
das reicht fiir die Strahlentherapie vollkommen aus. Gute Ergebnisse k6nnen auch erzielt

werden, indem 7 auf einen konstanten Wert von z.B. 30 gesetzt wird.

4.4 Vergleich mit ART

Der durch Gleichung (4.4) definierte iterative Optimierungsalgorithmus hat sehr viel Ahn-
lichkeit mit iterativen Algorithmen, die aus der Bildrekonstruktion bekannt sind (Rosenfeld
und Kak 1982, Brooks und Di Chiro 1976, Jihne 1989). Dort wird der entsprechende Al-
gorithmus als algebraische Rekonstruktionstechnik (ART) bezeichnet und dient zur Rekon-
struktion von Bildern aus Projektionen, z.B. bei der CT. In diesen Anwendungen steht der
Vektor der Grauwerte bzw. Dichtewerte auf der linken Seite der Iterationsgleichung und
die Differenz zwischen gemessenen Projektionen und berechneten (Pseudo-)Projektionen
auf der rechten Seite. Die Struktur der Gleichung einschlieflich Skalierung und Normierung
ist identisch mit Gleichung (4.4). Es kénnen daher die in der Bildverarbeitung gemachten
Erfahrungen mit solchen iterativen Algorithmen direkt iibernommen werden. Der Vorteil
der Einfiihrung von Straffunktionen zur Beriicksichtigung von Nebenbedingungen liegt in
der Ahnlichkeit der Terme mit Z und mit R auf der rechten Seite von Gleichung (4.4).
Die restringierte Optimierung kann daher genauso durchgefiihrt werden wie die freie Op-
timierung.

Die Frage, wann die Iteration abgebrochen werden soll, ist in der Bildrekonstruk-
tion nicht einfach zu beantworten (Brooks und Di Chiro 1976), und das gleiche gilt fiir
die Konformationstherapie. Ausgehend von Untersuchungen in der Bildrekonstruktion,
nach denen 5 bis 10 Iterationsschritte erforderlich sind, werden in der vorliegenden Arbeit
mindestens 7 Iterationen durchgefiihrt. Wenn die Dosis an irgendeinem Punkt im Zielvo-
lumen unter 80% der Maximaldosis liegt, werden weitere Iterationen durchgefiihrt. Falls
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eine befriedigende Dosisverteilung im Zielvolumen nicht erreicht werden kann, miissen die
Nebenbedingungen abgeschwiicht oder mehr Felder verwendet werden.

4.5 Praktische Realisierung

Bei der gegenwirtigen Realisierung des Optimierungsalgorithmus wird von den Kontu-
ren des Patienten, des Zielvolumens und der Risikoorgane ausgegangen. Die Kontur der
Patientenoberfliche wird in den entsprechenden CT-Datensitzen automatisch gefunden
(Lohrum 1989). Die Konturen des Zielvolumens und der Risikoorgane werden in jeder CT-
Schicht vom Strahlentherapeuten eingezeichnet. Durch diesen Satz von Konturen werden
die entsprechenden Volumina festgelegt. Dazu wird im Computer ein dreidimensionaler
Datenwiirfel angelegt. Innerhalb dieses Wiirfels wird fiir jedes Voxel der maximal zuléssige
Dosiswert eingetragen, falls es sich um ein Risikoorgan-Voxel handelt. Wenn es sich um
ein Zielvolumen-Voxel handelt, so wird der vorgeschriebene Dosiswert eingetragen. Punkte
aufierhalb des "60%-Saums” (s. Abschnitt 4.1, Kriterium 4) werden mit —1 belegt.

Die Solldosis- bzw. Maximaldosis-Werte werden als relative Werte angegeben. Spéiter
hat eine Normierung zu erfolgen, so daf die gewtiinschten absoluten Dosiswerte erreicht wer-
den. Es konnen im Prinzip beliebige Solldosisverteilungen vorgegeben werden. Zur Zeit
wird entsprechend der géngigen Praxis ein konstanter Wert von 100% im gesamten Ziel-
volumen angesetzt. Es hat sich gezeigt, daB in diesem Fall die besten Ergebnisse beziiglich
der Dosishomogenitat im Zielvolumen erreicht werden kénnen, wenn der Maximalwert der
Dosis dmar nach jedem Iterationsschritt auf diese 100% normiert wird. Die Zielfunktion
Fy (Gleichung 4.2) wird damit wie folgt modifiziert:

Fi(x) = | Z(Dx — dmax)||*.

Die in III dargestellten Ergebnisse sind alle auf diese Weise berechnet worden.

Der Ablauf der Iteration ist nun wie folgt: Ausgehend von Modulationsprofilen x(0),
die mit der Methode der gefilterten Projektion gewonnen wurden, wird eine Dosisberech-
nung durchgefiihrt: Dx(0). Dazu wird zur Zeit die in II/3.4 beschriebene Schoknecht-
Formel verwendet: Beginnend mit dem durch die Patientenkontur gegebenen Hauteintritts-
punkt wird entlang jedes Nadelstrahls der durch diese Formel bestimmte Dosiswert in einen
3-D Dosiswiirfel eingetragen. Dabei wird die Divergenz des Strahlenfeldes beriicksichtigt.
Jeder Nadelstrahl wird gewichtet mit dem entsprechenden Wert der Modulationsprofile.

Es wird angenommen, da88 die Nadelstrahlen voneinander unabhéngig sind; das bedeutet,
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daf die Streuung nicht adéquat beriicksichtigt wird. Der daraus resultierende Fehler kann
in ungiinstigen Féllen bis zu 10% betragen (s. I11/4.). Die Ausdehnung und die Voxelgréfe
des Dosiswiirfels ist identisch mit dem oben beschriebenen Wiirfel. Die Grofe der Voxel
wird also durch Pixel- und Schichtabstand der CT-Bilddaten festgelegt. Wie bei der Bild-
rekonstruktion muf die Breite der Nadelstrahlen grofler sein, als die Kantenldnge der Voxel
(Jdhne 1989).

Nach der Dosisberechnung werden gemif Gleichung (4.4) Differenzen zwischen der
berechneten und der vorgeschriebenen (bzw. maximalen) Dosis im Zielvolumen ermittelt:
Z(Dx(0) — p). Ebenso werden Differenzen gemis R(Dx(0) — g) in solchen Bereichen
der Risikoorgane gebildet, in denen die berechnete Dosis grofler als der erlaubte Wert ist.
Diese Differenzen werden mit 7 multipliziert. Falls ein ”Konformationskriterium” (s. 4.1,
Kriterium 4) vorgegeben ist, so wird entsprechend in den Bereichen auferhalb des Saums
um das Zielvolumen verfahren. Die ermittelten Differenzwerte werden in einen weiteren
3-D Wiirfel eingetragen.

Dieser ”Differenzenwiirfel” wird nun entlang der Nadelstrahlen, gewichtet mit dem je-
weiligen Tiefendosiswert, auf die Modulationsprofile projiziert (dies entspricht der Anwen-
dung von D’) und mit %S_l skaliert. Auch dabei wird die Strahldivergenz beriicksichtigt,
d.h. es wird eine Ficherprojektion durchgefiihrt. Die so erhaltenen Profile sind Korrektur-
profile, die von den urspriinglichen Profilen x(0) gem#8 Gleichung (4.4) subtrahiert werden
miissen. Negative Werte werden abgeschnitten. Damit erhiilt man neue Profile x(1). Im
néchsten Iterationsschritt wird mit diesen genauso verfahren, wie mit x(0). Der Wert von
r wird bei jedem Iterationsschritt um 5 erhiht, beginnend mit » = 5.

Der beschriebene Algorithmus ist zur Zeit in FORTRAN auf einer VA Xstation 3200
(Firma Digital Equipment) implementiert. Die Ausfiihrungszeit fiir einen Iterationsschritt
liegt in der Gréflenordnung von 3 Minuten. Fiir die in III/2. dargestellten 2-D Optimie-
rungen betrégt diese Zeit nur ca. 10 Sekunden.

4.6 Ein Ansatz zur Parallelisierung

Die gesamte Optimierung (7 Iterationsschritte) erfordert ca. 20 Minuten Rechenzeit. Da
dieser Vorgang nur einmal fiir jeden Patienten durchgefiihrt werden mu#f, kann das noch
akzeptiert werden. Nun ist es aber erstrebenswert, die genauere Dosisberechnung aus
I1/3.4 anstelle der Schoknecht-Formel zu implementieren. Der damit verbundene grofere
Rechenaufwand wiirde zu einer Erh6hung der Ausfiihrungszeiten um mehr als den Faktor
3 (dreifache Durchfiihrung des Ray-Tracing, zusétzlich 2-D Faltungen) fiihren. Darum
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sollte die Berechnung beschleunigt werden. Eine Moglichkeit dazu besteht darin, den
Optimierungsalgorithmus geringfiigig zu modifizieren.

Der gegenwirtig implementierte Version der ART mit der Form
x(t+1) =x(t) - ST'VF (x(t))

(Gleichung 4.4) wird als Jacobi-Algorithmus (Bertsekas und Tsitsiklis 1989) oder simultane
iterative Rekonstruktionstechnik SIRT (Brooks und Di Chiro 1976) bezeichnet. Wie oben
beschrieben, werden dabei alle Modulationsprofile simultan korrigiert, wodurch sich der
Name erklirt. Bei der Bildrekonstruktion ist jedoch noch eine andere Variante der ART
gebrauchlich. Dabei wird folgende modifizierte Iterationsvorschrift verwendet:
Ti(t+1) = z4(t) - ‘v‘iFéffz"t))

mit

z(i,t) = (z1(t + 1),..., 21 (¢ + 1), 24(8), . ... ,Tn(t)) .
In der Mathematik werden solche Algorithmen als Gauss-Seidel Algorithmen bezeichnet
(Bertsekas und Tsitsiklis 1989). In bezug auf die Konformationstherapie besteht der Un-
terschied zum Jacobi- Algorithmus darin, da$ die Modulationsprofile nach der Berechnung
jeder Komponente des Gradienten an der entsprechenden Stelle korrigiert werden, und nicht
erst nach der Berechnung des gesamten Gradienten. Dadurch wird immer die neueste In-
formation mitberiicksichtigt. Dies hat zur Folge, dafl Algorithmen vom Gauss-Seidel-Typ
im allgemeinen schneller konvergieren, als Jacobi- Algorithmen.

In der vorliegenden Arbeit wurde versuchsweise ein Optimierungsalgorithmus vom
Gauss-Seidel-Typ implementiert. Die erwartete Verbesserung des Konvergenzverhaltens
viel jedoch gering aus. Es zeigten sich empfindliche Abhéngigkeiten von der Korrektur-
Reihenfolge der Modulationsprofile. Probleme entstanden dadurch, daf} die zuerst korri-
gierten Modulationsprofil-Werte ein zu hohes Gewicht bekamen, wodurch die Intensititen
der Strahlenfelder auch in solchen Fillen ungleich verteilt wurden, in denen dies nicht
erforderlich ist. Die geringe Verbesserung der Konvergenz ist also mit einer Reihe von
Schwierigkeiten verbunden, und es wird demzufolge weiterhin mit dem SIRT-Algorithmus
gearbeitet.

Eine andere Mdglichkeit zur Beschleunigung der Berechnung liegt in einer Paralleli-
sierung des Algorithmus. Die dazu nétige spezielle Hardware ist in den letzten Jahren,
insbesondere durch die Entwicklung der Transputer, zu erschwinglichen Preisen verfiighar
geworden. Nun ist die Gauss-Seidel-Iteration schon vom Ansatz her ein sequentieller Al-
gorithmus, und die gegenseitige Abhéingigkeit der Korrekturwerte der Modulationsprofile

IT Methodik - 76 -



4. Fin iteratives Verfahren
Strahlenquelle

7
-

CT-Wiirfel, Dosiswiirfel

Transputer 1

Strahlenquelle

\‘ CT-'Wiirfel, Dosiswirfel
—~]

Transputer 2

CT- Wiirfel. Dosiswirfel

“ =

~
il

Transputer 3

Strahlenguelle

Abb. 4.2: Schematische Darstellung der Optimierung einer Drei-Feld-Bestrahlung mit 3
Transputern.

fihrt dazu, dafl eine Parallelisierung nicht moglich ist. Dagegen sind die Berechnungen
beim SIRT-Algorithmus zwischen den einzelnen Strahlenfelder nicht gekoppelt, und es liegt
daher nahe, fiir jedes Feld einen Transputer einzusetzen, der die oben beschriebenen Be-
rechnungsschritte unabhangig durchfiihrt. Der einzige Prozess, der von einem zentralen
Transputer durchgefiihrt werden mu$, ist die I"Jberlagerung der aus den einzelnen Fel-
dern resultierenden Dosiswerte und die Bildung der Differenzen. Es spricht also auch die
Moglichkeit der Parallelisierung fiir den SIRT-Algorithmus.
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In diesem Teil der Arbeit wird zuniichst das Ergebnis einer Untersuchung beziiglich der
erforderlichen Anzahl der Strahlenfelder dargestellt. Es zeigt sich, daB in den meisten
praktischen Fillen 7 oder 9 Felder ausreichend sind. Bei einer weiteren Erhéhung der
Anzahl fiihrt die resultierende Dosisverteilung im allgemeinen nicht zu klinisch signifikanten
Verbesserungen.

Die Ergebnisse der in II/2 und II/4 vorgestellten Methoden werden zunichst anhand
einer zweidimensionalen Studie vorgefiihrt. Es werden vor allem solche Fille dargestellt,
die auch mit den modernsten der heute verfiigbaren Methoden kaum addquat behandelt
werden kénnen. Ein solcher Fall ist z.B. die Bestrahlung der paraaortalen Lymphknoten,
wo das Zielvolumen hufeisenformig ist. Die in II/2 beschriebene Methode der gefilterten
Projektion dient dabei zur Ermittlung eines Startwertes fiir die Modulationsprofile. Die
endgiiltige Losung des inversen Problems wird mit dem iterativen Verfahren aus 11/4 ge-
funden. Schlieflich wird eine 3-D optimierte Dosisverteilung auf der Basis eines klinischen
Falls gezeigt.

Es zeigt sich, dafl mit den hier beschriebenen neuen Verfahren auch in den als be-
sonders schwierig geltenden Fillen zufriedenstellende Ergebnisse erzielt werden kdnnen.
Die Beurteilung der berechneten Dosisverteilungen wird quantitativ anhand von Dosis-
Volumen-Histogrammen durchgefiihrt. Zusitzlich werden visuelle Beurteilungen der 2-D
und 3-D Darstellungen der Dosisverteilungen angestellt.

Schliefllich wird zur Verifikation des in II/3 vorgestellten neuen Dosisberechnungsver-
fahrens ein Vergleich mit gemessenen Daten durchgefiihrt.
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1. Anzahl der Strahlenfelder

Da die Feldmodulation zur Zeit durch individuell gegossene Kompensatoren realisiert wird
(Biirkelbach 1990, Lind und Kéllman 1990), ist es aus praktischen Griinden wiinschenswert,
mit moglichst wenigen modulierten Strahlenfeldern auszukommen. Nun wurde in I1/1.5
gezeigt, daf} die Strahlenfelder mit den Projektionen der CT verglichen werden kénnen.
Dort liegt die Anzahl der Projektionen in der Gréfenordnung von 100 und mehr (Ro-
senfeld und Kak 1982). Eine solche GroSenordnung auf die Anzahl der Strahlenfelder
in der Konformationstherapie zu iibertragen, ist vollig unrealistisch. Dies ist aber auch
nicht erforderlich, da die in der Strahlentherapie nétige ” Aufiésung” der Dosisverteilungen
deutlich unter der in der CT geforderten Bildauflésung liegt.

Die wenigen bisher in der Literatur verdffentlichten Untersuchungen beziiglich der
Anzahl der Felder kommen zu sehr unterschiedlichen Ergebnissen. A. Brahme verwendet
ungeféhr 5 Felder. In einer kiirzlich von S. Webb veréffentlichten Arbeit ( 1989) wird dage-
gen berichtet, dafl mindestens 32 Felder erforderlich sind. Diese Diskrepanz kann teilweise
dadurch erkldrt werden, dal bei Webb immer von einer geraden Feldanzahl ausgegangen
wird. Bei gleichméflig verteilten Einstrahlrichtungen im Winkelbereich 0 — 27 bedeutet
das, daf} jeweils zwei Felder opponierend einfallen. Im Bereich der betrachteten hohen
Energien und den damit verbundenen geringen Schwichungskoeffizienten ist aber durch
zwel opponierende Felder keine wesentlich bessere Dosisverteilung erreichbar, als mit ei-
nem Feld. Diese Tatsache wurde schon in (Brahme 1988) erwihnt. Die Konsequenz ist,
dafl mit 32 Feldern im Winkelbereich 0 — 27 die gleichen Resultate erzielt werden wie mit
15 oder 17 Feldern oder auch mit 16 Feldern in 0 — 7. Ahnliches gilt auch fiir den in der
vorliegenden Arbeit entwickelten Algorithmus.

Um das zu zeigen, sind in Abbildung 1.1 Dosis- Volumen-Histogramme fiir verschie-
dene Feldanzahlen dargestellt. Auf der Ordinate dieser Histogramme ist die Anzahl der
Volumenelemente (Voxel) aufgetreten, die mit einer relativen Dosis belastet werden, die
grofler oder gleich dem auf der Abszisse aufgetragenen Wert ist. Das zugrundeliegende Ziel-
volumen ist hufeisenférmig, mit einem Risikoorgan in der Einbuchtung (s. Abb. III/ 2.1).
Randbedingung ist ein maximaler Dosiswert von 40% im Risikoorgan. Die Modulation
der Felder wurde mit den hier beschriebenen Verfahren berechnet, d.h. zuerst gefilterte
Projektion und anschliefend iterative Optimierung. Es wurde dabei von einem 15 MV
Energiespektrum ausgegangen. Der Darstellung kann entnommen werden, da$§ die Kurven
fiir 3 und 6 Felder bzw. 7 und 14 Felder praktisch identisch sind. Aus diesem Grund wird
in der vorliegenden Arbeit immer mit einer ungeraden Feldanzahl gearbeitet.
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Abb. 1.1: Dosis-Volumen-Histogramme zum Vergleich gerade/ungerade Feldanzahl. Mit
3 und 6 Feldern bzw. 7 und 14 Feldern sind praktisch identische Ergebnisse erzielbar.
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Abb. 1.2: Dosis-Volumen-Histogramme fiir verschiedene ungerade Feldanzahlen. Die
Verbesserung von 7 auf 15 Felder ist klinisch nicht relevant.
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Auf die gleiche Weise wurden die aus 3 bis 15 Strahlenfeldern resultierenden Dosisver-
teilungen fiir verschiedene Zielvolumina, verglichen. Abbildung 1.2 zeigt die entsprechenden
Dosis-Volumen-Histogramme fiir das hufeisenférmige Zielvolumen mit 3, 7 und 15 Feldern.
Generell kann gesagt werden, daf§ sich mit zunehmender Anzahl von Feldern immer bes-
sere Dosisverteilungen ergeben (ungerade Anzahl vorausgesetzt). Bei einer Erhéhung der
Anzahl von 7 auf 15 Felder ist die Verbesserung jedoch bei weitem nicht mehr so deut-
lich, wie von 3 auf 7 Felder, und der bei 15 Feldern wesentlich groflere Aufwand erscheint
deshalb nicht als gerechtfertigt. Eine klinische Signifikanz der Verbesserung von 7 auf 15
Felder kann nicht erwartet werden, da die resultierenden Dosisunterschiede unter 5% liegen.
Ahnliche Ergebnisse zeigen sich auch fiir andere Zielvolumina, so daf in der vorliegenden
Arbeit generell mit 7 oder 9 Feldern gearbeitet wird.

Es sind sicher einige extreme Situationen denkbar, bei denen mit 7 oder 9 Feldern
keine befriedigenden Dosisverteilungen erzeugt werden konnen. In solchen Fillen muf
dann mit einer grofleren Anzahl gearbeitet werden. Dies scheinen nach den bisherigen
Erfahrungen aber wenige Ausnahmen zu sein.
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2. Ergebnisse einer 2-D Studie

Es werden einige komplizierte Fille betrachtet, die mit konventionellen Methoden kaum
addquat behandelt werden konnen. Alle diese Fille werden in der Literatur ausfiihrlich
diskutiert. Die Ergebnisse, die mit den hier vorgestellten neuen Methoden erzielbar sind,
werden in Form von Dosisverteilungen und Dosis-Volumen-Histogrammen dargestellt. Bei
allen Beispielen wird von einer Bestrahlung mit 9 Feldern und 15 MV Photonen ausgegan-
gen. Der Quelle-Isozentrum-Abstand betriigt jeweils 1 m. Es wird von einem homogenen
zylinderformigen Phantom ausgegangen, dessen Durchmesser der Seitenldnge der darge-
stellten Quadrate entspricht. Die Dosisberechnung wird nach der in IT/3.4 beschriebenen
Schoknecht-Formel durchgefiihrt. Die dargestellten Dosiswerte sind daher noch mit Fehlern
bis zu 10% behaftet (s. III/4.2). Bei allen Fillen wird zunichst die gefilterte Projektion
angewendet, und dann werden 7 Schritte der iterativen Optimierung durchgefiihrt.

2.1 Die Hufeisen-Dosisvorgabe

In vielen klinischen Fillen sind zweidimensionale Schnitte durch das Zielvolumen hufei-
senférmig. Als Beispiele seien die Bestrahlung der paraaortalen Lymphknoten (Nemeth
und Schlegel 1987), die Behandlung des ésophaguskarzinoms und die des Kollumkarzi-
noms (Morita 1974) genannt. Hiufig befinden sich strahlensensible Risikoorgane genau
in der konkaven Einbuchtung des Zielvolumens. Bei der Bestrahlung der paraaortalen
Lymphknoten ist es das Riickenmark, das nach Moglichkeit mit nicht mehr als 30 Gy be-
lastet werden sollte (Becker 1989). Bei einer erforderlichen Dosis im Zielvolumen von 60
Gy, die bei 80% der Maximaldosis erreicht werden sollte, liegt folglich die Toleranzgrenze
im Riickenmark bei 40%.

Mit diesen Vorgaben und Randbedingungen wurde das inverse Problem nach den
beschriebenen Methoden geldst. Die Ergebnisse sind in Abbildung 2.1 dargestellt. Deutlich
erkennbar ist die gute I"Jbereinstimmung der 80% und 90% Isodose mit dem Rand des
Zielvolumens. Das Risikoorgan wird ausgespart. Das Dosis-Volumen-Histogramm zeigt,
daf} die Randbedingung einer Maximaldosis von 40% im Risikoorgan erfiillt wird. Die Dosis
im Zielvolumen liegt nach der Optimierung zwischen 80% und 100%. Ein Vergleich der
Dosis-Volumen-Histogramme fiir die Ergebnisse nach der gefilterten Projektion (init.) und
nach der iterativen Optimierung (opt.) fillt wegen der viel gréfieren Homogenitét der Dosis
im Zielvolumen sehr deutlich zugunsten der iterativen Optimierung aus. Die Belastung
des Risikoorgans wird dabei allerdings etwas grofer und die 40% Toleranzgrenze wird ganz
ausgeschopft.
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Abb. 2.1: Bestrahlung eines hufeisenformigen Zielvolumens (Kreuze) unter Beriicksich-
tigung eines Risikoorgans (Punkte). Darstellung der Dosisverteilung (50%, 80% und 90%

Isodosenlinien), der Modulationsprofile und des Dosis- Volumen- Histogramms.
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2.2 Die Brahme-Dosisvorgabe

Ein Zielvolumen mit zwei konkaven Regionen tritt bei der Bestrahlung des Zervizstumpfkar-
zinoms mit Lymphknotenbefall auf. Ahnliche Formen zeigen sich auch in einigen Schich-
ten des Kollumkarzinoms. Dieses Zielvolumen, das bei den Studien von Brahme (1988)
viel verwendet wird, ist in Abbildung 2.2 dargestellt. Es werden hier keine besonders zu
beriicksichtigenden Risikoorgane angegeben. Das Ziel besteht darin, eine auf das Zielvolu-
men beschrinkte Behandlung im Sinne der Konformationstherapie zu realisieren und dabei
eine moglichst grofe Homogenitit der Dosisverteilung im Zielvolumen zu erreichen. Als
Randbedingung wird daher ein Maximalabstand der 60% Isodosenlinie vom Zielvolumen
von 2 cm vorgegeben.

Bei der Betrachtung der Ergebnisse in Abbildung 2.2 fillt, daB mit diesen Kriterien
eine sehr gute Anpassung der Dosisverteilung an das Zielvolumen erreicht wird. Ledig-
lich die 40% Isodose folgt nicht mehr der Form des Zielvolumens. Das Dosis-Volumen-
Histogramm zeigt, da$ das schon recht gute Resultat der gefilterten Projektion (init.)
durch die iterative Optimierung noch einmal erheblich verbessert werden kann. Die Dosis

im Zielvolumen schwankt danach nur noch zwischen 85% und 100%.

III Ergebnisse -84 -



2. 2-D Studie

VN

‘k__/}

Dosis—Volumen—Histogramm, Brahme-Dosis

10000

Zielvolumen (opt )
9000 A h

8000 i \\\

\u
N \
7000 AN '

” ,
6000 1 R

5000 1

Zietvotumen (init.)

5 |
v |
4000 -

Volumen (Voxel)

3000 1

o
2000 :

1000 - E \

.\. I".
o

T T T T

T T T r
0 10 20 30 40 50 60 70 80 30 100

Reiotive Dosis in x

Abb. 2.2: Bestrahlung des Brahme-Zielvolumens als Modell des Zervixstumpfkarzinoms

oder des Kollumkarzinoms. Dargestellt sind die Dosisverteilung (40%, 60%, 80% und 90%
Isodosenlinien), die Modulationsprofile und das Dosis- Volumen- Histogramm.
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2. 2-D Studie

2.3 Die Takai-Dosisvorgabe

Im folgenden wird gezeigt, da8 der Einsatz der Modulationstechnik auch bei nicht-konkaven
Zielvolumina sinnvoll ist. Dazu wird ein von Takai (1987) diskutierter Fall herangezogen.
Es handelt sich um die Bestrahlung eines Blasenkarzinoms. Wegen der einfachen Form
des Zielvolumens stellt dies allein kein grofles Problem dar. Um dem Patienten Jjedoch
unangenehme Nebenwirkungen im Rektum zu ersparen, ist dieses maximal zu schiitzen,
was mit konventionellen Methoden nur schwer gelingt. In der vorliegenden Betrachtung
wird ein Maximalwert von 20% fiir das Rektum vorgegeben. Ein so geringer Wert ist
klinisch nicht unbedingt erforderlich; er soll nur dazu dienen, die Leistungsfihigkeit der
hier beschriebenen Methoden zu zeigen. Ein #hnlicher Fall, bei dem die gré8tmégliche
Schonung eines Risikoorgan unbedingt notwendig ist, tritt z.B. bei der Bestrahlung von
Hirntumoren auf, wo die Augenlinse mit maximal 10 Gy bestrahlt werden darf, um eine
Triibung zu verhindern.

Die Darstellung des Ergebnisses in Abbildung 2.3 zeigt, daB die gegebenen Forde-
rungen erfiillt werden konnen. Nach der iterativen Optimierung schwankt die Dosis im
Zielvolumen nur noch zwischen 90 und 100%. Die Optimierung bewirkt hier, wie das
Dosis-Volumen-Histogramm zeigt, sowohl eine Verbesserung der Dosisverteilung im Ziel-
volumen, als auch eine deutliche Verringerung der Belastung des Risikoorgans auf die
erlaubten 20%.
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3. Klinischer Fall

} Dosis-Volumen~Histogramm, Takai-Dosis

10000 =
| *.?nel' (opl
9000

8000

7000
6000 Zielvolumen (init }H
5000+

4000+

Volumen (Voxel)

SOOOj

2000

............ Risikoorgon (init.)
1000 AN
Ris.-org. (opt. \‘\\
0 &

1 T T T T T T T T T T

0 10 20 30 40 50 60 70 BO 80 100

Relative Dosis in %

Abb. 2.3: Bestrahlung des Takai-Zielvolumens als Modell des Blasenkarzinoms. Das Ziel-
volumen ist durch Kreuze angedeutet und die Punkte stehen fiir das Risikoorgan (Rektum).
Die Dosisverteilung ist hier durch die 20%, 50% und 80% Isodosenlinien dargestellt.
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3. Klinischer Fall

3. 3-D Optimierung eines klinischen Falls

Es wird der Fall einer 53-jihrigen Patientin betrachtet, die an einem kleinzelligen Karzinom
des Nasen-Rachen-Raumes (Nasopharynx-Karzinom) leidet. Es handelt sich dabei um
einen Tumor, der auflerordentlich schnell wichst. Die Patientin wurde bereits einmal
bestrahlt. Durch Metastasierungen wurde jedoch eine Nachbestrahlung erforderlich. Aus
prophylaktischen Griinden wurde dabei ein grofizligig bemessenes Zielvolumen gew#hlt, das
weit in die Stirnhohle hineinragt. Das Zielvolumen ist in den unteren Schichten konvex und
wird in den oberen Ebenen hufeisenformig. Besonders kritisch sind die mittleren Schichten,
in denen die Augenlinsen als besonders zu schiitzende Risikoorgane liegen. ﬁbersteigt die
Dosis an diesen Stellen 10 Gy, so sind Linsentriibungen unvermeidbar.

Bei der Anwendung der hier beschriebenen Methoden auf diesen Fall wurde wiederum
von einer Bestrahlung mit 9 intensititsmodulierten Feldern und einer Energie von 15 MV
ausgegangen. Als Dosisgrenzwert in den Augen wurde 20% der Maximaldosis vorgegeben.
Die Breite des "60%-Saums” wurde auf 3 cm festgelegt. Das Ergebnis ist in Abbildung
3.1 zu sehen. Deutlich erkennbar ist die gute ["Ibereinstimmung des durch die 80% Iso-
dosen dargestellten Bereichs der therapeutischen Dosis mit dem Zielvolumen. Die griin
dargestellten Augenlinsen liegen aufierhalb dieses Bereichs.
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3. Klinischer Fall

Abb. 3.1: Ergebnis der 3-D Optimierung: Darstellung des Zielvolumens (rot), der 80%
Isodosen (weie Binder) und der Augenlinsen (griin) unter verschiedenen Blickwinkeln. In
der oberen Darstellung ist gut zu erkennen, daf die Augenlinsen auBerhalb des Bereichs

der therapeutischen Dosis liegen.
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3. Klinischer Fall

Um die neuen Methoden vergleichend beurteilen zu konnen, werden diese Ergebnisse
im folgenden einem aufwendigen Bestrahlungsplan gegeniibergestellt, nach dem die Patien-
tin zur Zeit im DKFZ behandelt wird. Dabei werden die heute verfiigharen Techniken voll
ausgeschopft. Die Bestrahlung erfolgt iiber vier Felder, die mit dem Multi-Leaf-Kollimator
irreguldr ausgeblendet werden. Bei zwei Feldern liegt die Einstrahlrichtung nicht in der
Ebene der CT-Schichten (nicht-koplanare Technik), wodurch die komplexe Form des Ziel-
volumens angenéhert wird. Zur Unterscheidung von dem nach den neuen Methoden op-
timierten Plan wird dieser Plan im folgenden kurz als "konventioneller” Plan bezeichnet.
Zur Orientierung der Strahlenfelder s. Abbildung 3.2.

Abb. 3.2: Lage der Strahlenfelder beim "konventionellen” Plan. Die Feldgrenzen sind
durch griine Linien dargestellt. Die Felder I1 und I2 fallen opponierend aus seitlichen Rich-
tungen ein. Die Richtungen der Felder I3 und I4 liegen senkrecht zur Darstellungsebene.
Die eingezeichneten Rechtecke entsprechen den Berandungen dieser Felder. Ihr Abstand
betrégt etwa 2 mm. Alle Felder werden zusitzlich durch den Multi-Leaf-Kollimator ent-
sprechend der Projektion des Zielvolumens auf die Strahlenquelle ausgeblendet.

Auf den folgenden Seiten (Abb. 3.3a-d) werden die Dosisverteilungen des "konventio-
nellen” Plans mit dem optimierten Plan verglichen. Der Vergleich erfolgt in verschiedenen
Schnitten des CT-Datensatzes. Gezeigt wird jeweils der Dosisbereich 60-80% in dunkel-
blau und 80-100% in hellblau in der sog. ”Colorwash”-Darstellung. Die CT-Bilder werden
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3. Klinischer Fall

Abb. 3.8b: Transversal-Schuitt in CT-Schicht 14
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3. Klinischer Fall

Abb. 3.3c: Transversal-Schnitt in CT-Schicht 20

Abb. 3.3d: Sagittal-Schnitt
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3. Klinischer Fall

dabei mit der entsprechenden Dosis-Farbe iiberlagert. Auf der linken Seite wird jeweils

der "konventionelle” Plan und auf der rechten Seite der optimierte Plan dargestellt. Bei

der Betrachtung dieser Abbildungen fillt folgendes auf:

3.3a Das Zielvolumen ist in diesem Bereich einfach konvex geformt. Der optimierte Plan
zeigt eine gute Anpassung der Dosisflichen an das durch rote Kreuze dargestellte
Zielvolumen. Beim "konventionellen” Plan tritt eine Unterdosierung im mittleren
Bereich auf.

3.3b Es ist eine mittlere Schicht in der Héhe der Augen dargestellt. Das Zielvolumen ist
kompliziert geformt. Der optimierte Plan zeigt auch hier eine gute I"Jbereinstimmung
des Bereichs hoher Dosis mit dem Zielvolumen. Die rot umrandeten Augenlinsen
liegen deutlich auflerhalb dieses Bereichs. Beim ”konventionellen” Plan sind die Linsen
dagegen nicht geschiitzt. Auflerdem zeigt sich wieder die Unterdosierung in der Mitte.

3.3c In dieser oberen Schicht sind beide Pliine akzeptabel.

3.3d Der sagittale Schnitt zeigt wiederum deutliche Vorteile zugunsten des optimierten
Plans. Der Rand des Zielvolumens ist hier durch griine Kreuze angedeutet. Beim
"konventionellen” Plan sind sowohl Unter- als auch ﬂ'berdosierungen zu verzeichnen.

Auch beim Vergleich der Dosis-Volumen-Histogramme wird der Unterschied zwischen
der "konventionellen” Planung und den hier vorgestellten neuen Methoden deutlich (Abb.
3.4). Beim "konventionellen” Plan unterscheidet sich das Dosis-Volumen-Histogramm der
Augenlinsen nur geringfiigig von dem des Zielvolumens, d.h. die Linsen werden praktisch
mit der vollen therapeutischen Dosis belastet. Beim optimierten Plan zeigt sich dagegen
eine wesentlich geringere Belastung der Linsen. Die Nebenbedingung, nach der im Risiko-
organ hdchstens 20% der Maximaldosis erlaubt sind, ist jedoch nach den durchgefiihrten 7
Iterationsschritten wegen der extremen Nihe der Risikoorgane zum Zielvolumen noch nicht
erfiillt. Um dieses Ziel zu erreichen, miifite der Wichtungsfaktor der Straffunktion r noch
weiter erh6ht werden. Dadurch wiirde aber die Dosishomogenitit im Zielvolumen schlech-
ter. Die nach 7 Schritten gefundene Lésung kann daher als guter Kompromif angesehen
werden. Auch dieser Sachverhalt spricht fiir die Einfilhrung der Straffunktionen: Kénnen
die Nebenbedingungen nicht exakt erfiillt werden, so ergibt sich immerhin ein brauchbarer
Kompromiff. Um in diesem besonders schwierigen Fall noch bessere Resultate zu erzielen,
miifiten mehr Strahlenfelder verwendet werden.
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Abb. 3.4: Vergleich der Dosis-Volumen-Histogramme fiir den ”konventionellen” Plan
(oberes Diagramm) und den optimierten Plan (unteres Diagramm). Sowohl das Zielvolu-
men als auch die Risikoorgane (Augenlinsen) wurden auf 100% normiert.
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4. Vergleich mit Messungen

4. ﬁberprﬁfung der Dosisberechnung — Vergleich mit Messungen

4.1 Tiefendosisverlaufe

Die Abbildungen 4.1 und 4.2 zeigen nach der in I1/3.4 beschriebenen Methode (Glei-
chung 3.9) berechnete Tiefendosisverliufe fiir #*Co und 15 MV Photonen bei verschiede-
nen Feldgrofien (durchgezogene Linien). Der Faktor 1/(P — z)? wurde nicht beriicksichtigt,
d.h. es wurde von einem unendlichen Quelle-Isozentrum-Abstand ausgegangen. Die Kur-
ven sollten daher mit gemessenen GLV bzw. GMV-Werten iibereinstimmen (s. I1/3.4).
Der Vergleich zeigt, dal die Abweichungen bei Tiefen, die grofler als die Aufbautiefe
sind, unter 1% liegen. Die auf Streuung zuriickzufiihrende geringere Schwichung bei den
grofieren Feldern wird gut erfaft. Im Bereich des Aufbaueffekts zeigen sich groflere Abwei-
chungen. Dies ist, wie in I11/3.4 beschrieben, auf die Elektronen-Kontamination in diesem
Bereich zuriickzufiihren, die in dem dort vorgestellten Modell nicht beriicksichtigt wird.
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4. Vergleich mit Messungen
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Abb. 4.1: Vergleich von gemessenen GLV-Werten fiir 8°Co bei verschiedenen Feldra-
dien (+, O, A) und nach II/3.4 berechneten Werten (durchgezogene Linien). Quelle der
gemessenen Daten: (Johns und Cunningham 1983).
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Abb. 4.2: Vergleich von gemessenen GMV-Werten fiir 15 MV Bremsstrahlung bei ver-
schiedenen Feldgréflen (+, O, A) und nach II/3.4 berechneten Werten (durchgezogene
Linien). Es handelt sich um quadratische Felder; die Flichenangaben beziehen sich auf die
Einheit cm?. Quelle der gemessenen Daten: (Paul et al 1983).
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4. Vergleich mit Messungen

4.2 Querverteilungen

Um die Genauigkeit der Dosisberechnung bei modulierten Feldern zu untersuchen, wird
ein 10 - 10 cm? grofles Feld betrachtet, das mit einem 1,5 cm breiten Block versehen ist.
Die Schwichung des Primérflusses durch diesen Block betragt 97%. Dies kann als extreme
Form der Modulation angesehen werden.

In Abbildung 4.3 sind die Gewebe-Maximum-Verhiltnisse GMYV entlang eines latera-
len Profils fiir dieses Feld dargestellt. Die mit der Dosisberechnung aus I1/3.4 bestimmten
Dosiswerte sind in guter ﬁbereinstimmung mit gemessenen Werten. Die Abweichungen
sind auch im Bereich des Halbschattens unter dem Block geringer als 3%; nur im Bereich
des grofiten Gradienten ist der Fehler grofier. Die durch Streuphotonen unter dem Block
erzeugte Dosis wird also durch die Berechnung richtig erfafit.

Ebenfalls in Abb. 4.3 dargestellt sind GMV-Profile, die sich durch Vernachlassigung
der Streueffekte ergeben (gestrichelte Linien). Dabei zeigen sich Abweichungen von den
gemessenen Daten und von der exakteren Berechnung in der GréSenordnung von 10%. Das
bedeutet, da bei den in IIT/2 und I11/3 dargestellten Ergebnissen, wo die Streuung zur
Zeit noch nicht adiquat beriicksichtigt ist, Fehler bis zu dieser Groflenordnung auftreten
kénnen.
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Abb. 4.3: GMV-Profile fiir 15 MV Photonen bei einem 10 - 10 cm? grofien Feld in 5 cm
Tiefe (oben) und in 10 cm Tiefe (unten). Das Feld ist mit einem 1,5 cm breiten Block mit
97% Schwéichung versehen. Die durchgezogenen Linien beruhen auf berechneten Werten
nach II/3.4. Die gestrichelten Linien ergeben sich durch Nichtbeachtung der Streueffekte.
In der oberen Darstellung sind zusétzlich gemessene Werte eingetragen (Quelle: Mackie et
al. 1985).
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IV Diskussion und Ausblick

Die Bestimmung der Bestrahlungsparameter gehort zu den wichtigsten Prozessen der
Strahlentherapieplanung. Es muf dabei eine der individuellen Patientengeometrie, der
jeweiligen Tumorform und der Lage besonders gefdhrdeter Risikoorgane angemessene Do-
sisverteilung realisiert werden. Mit der Einfiihrung der Modulationstechnik durch Cormack
(1987) und Brahme (1988) ist dies zumindest im Prinzip méglich geworden. Die Bestim-
mung geeigneter Modulationsprofile ist jedoch rechnerisch sehr aufwendig und kann auf
keinen Fall vom Strahlentherapeuten ”von Hand” durchgefiihrt werden.

Die in der vorliegenden Arbeit zu diesem Zweck aus der Bildrekonstruktion iibernom-
mene und entsprechend modifizierte Methode der gefilterten Projektion erlaubt eine sehr
schnelle Berechnung der Modulationsprofile. Allerdings basiert sie auf einer Reihe von
Naherungen und Vereinfachungen. Sie dient daher nur zur Ermittlung von Startwerten fiir
eine iterative Optimierung. Durch weitere Verbesserungen der Filterfunktion sowie durch
eine Implementierung von Korrekturverfahren zur Beriicksichtigung physikalischer Gege-
benheiten wie der Strahlschwichung sollten jedoch Lésungen gefunden werden kénnen,
die ndher am Optimum liegen. Es wiren dann nur noch sehr wenige Iterationsschritte
erforderlich. Es kann jedoch nicht erwartet werden, daff bei der gefilterten Projektion
auch solche Kriterien wie die Vorgabe eines maximalen Dosiswertes in Risikoorganen ein-
gebunden werden konnen. Die zu diesem Zweck von Brahme bei der von ihm entwickelten
Methode propagierte Festsetzung eines negativen Solldosiswertes im Bereich der Risiko-
organe lauft wieder auf “trial and error”-Verfahren hinaus, die es gerade zu vermeiden
gilt.

Auch bei der iterativen Optimierung wird auf Methoden zuriickgegriffen, die sich in
der Bildrekonstruktion seit langem bewiihrt haben. Durch die Einfiihrung von Straffunktio-
nen ist es erstmalig moglich, verschiedene medizinische Kriterien zu beriicksichtigen. Dies
ist ein wesentlicher Vorteil gegeniiber einer anderen kiirzlich veréffentlichten Methode, die
auf dem simulated annealing beruht (Webb 1989). Dort konnen keine strahlensensiblen
Bereiche besonders geschont werden. Ein weiterer Vorteil der hier entwickelten Methode
liegt darin, da8 es sich um eine echte 3-D Optimierung handelt. Es wird also nicht, wie bei
anderen Verfahren, von einem parallelen Strahlenbiindel ausgegangen und die 3-D Optimie-
rung durch schichtweise 2-D Optimierungen ersetzt, sondern es wird die Strahldivergenz
in allen Richtungen beriicksichtigt. Ferner ist der geringe Zeitaufwand hervorzuheben:
Die gesamte Ausfiihrungszeit des gegenwartig implementierten Optimierungsalgorithmus
fiir eine komplette 3-D Optimierung betrigt ca. 20 Minuten auf einer VAXstation 3200

IV Diskussion und Ausblick - 99 -




(Firma Digital Equipment). Bei der Methode von Webb betragt der Zeitaufwand dage-

gen etwa 12 Stunden fiir nur eine 2-D Schicht (!) auf der allerdings um den Faktor 4-6
langsameren VAX 750.

Der Methode zur iterativen Optimierung kann ein beliebiger Dosisberechnungsalgo-
rithmus zugrunde gelegt werden. Besonders geeignet ist dazu ein in der vorliegenden Arbeit
neu entwickelter Algorithmus, der das durch die Modulation der Felder geanderte Streuver-
halten adéquat beriicksichtigt. Erste Vergleiche mit gemessenen Daten belegen, daf damit
auch bei extrem modulierten (z.B. ausgeblockten) Feldern ausreichende Genauigkeiten er-
zielt werden. Eine Unzuliinglichkeit des Algorithmus ist jedoch zur Zeit noch darin zu
sehen, daf Inhomogenitéten des Gewebes nicht in angemessener Weise in die Berechnung

eingehen. Diesbeziiglich sind noch weitere Entwicklungen und Messungen erforderlich.

Bei der gegenwirtigen Implementierung des Optimierungsalgorithmus wird der neu
entwickelte Dosisberechnungsalgorithmus noch nicht verwendet. Es wird vielmehr auf eine
vereinfachte Berechnungsformel nach Schoknecht (1968) zuriickgegeriffen. Der Vergleich
mit gemessenen Daten zeigt, da8 dadurch in extremen Situationen Abweichungen bis zu
10% der Maximaldosis auftreten kénnen. Daher ist eine baldige Implementierung des
neuen Algorithmus erstrebenswert. Grofle Anderungen sind dabei nicht erforderlich, da

auch der neue Algorithmus im wesentlichen auf Ray- Tracing-Verfahren beruht.

Die Anwendung der hier entwickelten Methoden auf einige aus der Literatur ent-
nommene und als besonders schwierig geltende Zielvolumen-Modelle zeigt, dafl in diesen
Fillen sehr gute Ergebnisse erzielt werden kénnen. Im allgemeinen sind dabei 7 oder 9
Strahlenfelder ausreichend. Bei der Anwendung auf einen klinischen Fall ist eine deutlich
bessere Dosisverteilung erzielbar, als mit den modernsten der heute verfiigbaren Metho-
den. Besonders zu betonen ist noch einmal, dafl dazu keine ”trial and error”-Verfahren
erforderlich sind, sondern da8 die optimalen Parameter automatisch gefunden werden. Um
zu zeigen, dafl mit den neuen Methoden signifikant bessere Erfolge bei der Tumorbehand-
lung erreichbar sind, miiten umfangreiche klinische Studien durchgefiihrt werden. Bei
solchen Untersuchungen miifite dann auch der grofle personelle und technische Aufwand
zur individuellen Herstellung der Kompensatoren in die Betrachtungen einbezogen werden.
Sollten jedoch in Zukunft scannende Beschleuniger in groferem Umfang verfiigbar werden,
so wiirde sich zumindest der personelle Aufwand reduzieren.

Bei dem bisher realisierten Algorithmus zur Bestimmung der Bestrahlungsparameter
wird die physikalische Dosisverteilung optimiert. Der Arzt muf dabei die Wirkung der Do-
sis auf die verschiedenen Organe kennen und die zur Tumorvernichtung erforderliche Dosis
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im Zielvolumen und die maximal tolerierte Dosis in den jeweiligen Risikoorganen vorge-
ben. Es wire daher erstrebenswert, Kriterien mit einzubeziehen, die die strahlenbiologische
Wirkung direkt beriicksichtigen. Hier sollte vor allem das kiirzlich von Lyman ( 1989) vor-
gestellte Konzept der Tumorkontrollwahrscheinlichkeit und der Komplikationswahrschein-
lichkeit in Risikoorganen untersucht werden. Schlieflich sollte erforscht werden, ob eine
Abkehr von der konventionellen Solldosisvorgabe in der Strahlentherapie (homogene Dosis
im Zielvolumen, mdglichst keine Dosis auferhalb) als sinnvoll erscheint. Dies kann z.B.
anhand von Tumorwachstumsmodellen (Diichting 1989) geschehen. Sollten sich danach
andere Dosisverteilungen als gilinstiger erweisen, so kénnten auch solche Verteilungen mit
den hier beschriebenen Methoden erzielt werden. Auf entsprechende Weise konnten die
konventionellen Fraktionierungsschemata uberpriift und gegebenenfalls geandert werden.

Zur Planung und Durchfiihrung einer Prézisions-Strahlentherapie sind neben der rech-
nerischen Bestimmung der Bestrahlungsparameter noch viele andere Schritte wichtig. Im
Bereich der Planung ist hier vor allem die Festlegung des Zielvolumens zu nennen. Wihrend
fir die Dosisberechnung die CT-Information unbedingt bendtigt wird, kann die Bestim-
mung des Zielvolumens und der Risikoorgane hiufig besser anhand der NMR-Bilder er-
folgen (Lohrum 1989), bei denen Weichteil-Strukturen wesentlich besser aufgelGst werden.
Neuerdings wird auch die Einbeziehung der Positronen-Emissions-Tomographie (PET) in
den Prozess der Bestimmung der relevanten Volumina angestrebt. Um die spezifischen
Vorteile dieser verschiedenen bildgebenden Verfahren ausnutzen zu kénnen, miissen die
entsprechenden Bilder miteinander korreliert werden, d.h. es muf ein markierter Bereich
des einen Bilddatensatzes in den anderen Datensétzen wiedergefunden werden kénnen
(Ende 1990). Zur Definition des Zielvolumens ist sehr viel Fachwissen des Arztes erfor-
derlich, das weit iiber den Informationsgehalt hinausgeht, den die bildgebenden Verfahren
bieten. Aus diesem Grund ist es bis heute noch nicht méglich, die Volumina automatisch
zu bestimmen, obwohl diesbeziiglich erste Ansitze vorgestellt wurden (Wolf et al. 1989,
Iglesias et al. 1989).

Ein weiterer zur Durchfiihrung der Prizisions-Strahlentherapie wichtiger Prozess ist
die exakte I"Jbertragung der berechneten Bestrahlungsparameter auf die Bestrahlung am
Patienten. Bei der Therapie mit modulierten Feldern ist dabei insbesondere auf eine ge-
naue Positionierung der Kompensatoren zu achten. Eine Fehlerabschétzung steht hierzu
noch aus. Es ist jedoch darauf hingewiesen worden, daB unter ungunstigen Umstinden
schon geringste Positionierungsfehler einen groflen Fehler in der Dosisverteilung bewirken
konnen (Goitein 1990). Erste Messungen haben jedoch gezeigt, daf} die Abweichungen von
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der berechneten Dosis bei praktischen Fillen in der Groéflenordnung der durch die Vereinfa-
chungen bei der Berechnung gegebenen Fehler liegen (Biirkelbach 1990, Lind und Killman
1990). Ein weiteres Problem stellt die genaue Positionierung und Immobilisierung des
Patienten wihrend der Bestrahlung dar. Im Kopt-Hals-Bereich ist heute durch geeignete
Vorrichtungen (stereotaktischer Rahmen) eine Positioniergenauigkeit von 1 mm erreich-
bar (Pastyr 1989). In anderen Kdrperregionen ist jedoch, nicht zuletzt durch die Atmung,
mit wesentlich grofileren Fehlern zu rechnen. Hier gilt es, geeignete Systeme zur Positio-
nierung und evtl. zur Nachfithrung des Bestrahlungsgeréits wihrend der Bestrahlung zu
entwickeln.

Erst ein Zusammenspiel all dieser Teildisziplinen wird es in der Zukunft ermoglichen,
durch priziser angepafite Dosisverteilungen die lokale Tumorkontrolle zu verbessern und
gleichzeitig schidliche Nebenwirkungen zu reduzieren. Es ist keine Frage, daf} dies fiir den
Patienten einen Gewinn bedeuten wird; die Frage ist nur, wie grof} dieser Gewinn ausfallen
wird und wie grofl im Vergleich dazu der erforderliche Aufwand, d.h. die Kosten sein
werden.
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V Zusammenfassung

“If you were to boil your book down to a few words, what would be its message?”

Es werden neue Methoden zur automatischen Bestimmung und Optimierung von Bestrah-
lungsparametern fiir die perkutane Strahlentherapie mit hochenergetischen Photonen ent-
wickelt. Die Methoden basieren auf einer Bestrahlungstechnik mit intensitdtsmodulierten
Strahlenfeldern. Das wesentliche Problem besteht daher in der Bestimmung der Form der
Modulationsprofile fiir die einzelnen Felder, und zwar auf der Grundlage der vorgegebenen
Solldosisverteilung. Dieses Problem wird als das inverse Problem der Strahlentherapie-
planung bezeichnet. Es wird gezeigt, daff es sich dabei um die gespiegelte Version des
Problems der Rekonstruktion eines Bildes aus seinen Projektionen handelt, wie es z.B. bei
der Computer-Tomographie (CT) auftritt.

Ausgehend von diesem Sachverhalt werden die aus der CT bekannten Methoden
zur Bildrekonstruktion konsequent auf die Optimierung der Strahlentherapie iibertragen.
Durch entsprechende Modifikationen der Methoden werden besondere Merkmale, die fiir
dieses neue Anwendungsgebiet charakteristisch sind, beriicksichtigt. Dazu z#hlt insbeson-
dere die Tatsache, daB keine negativen Strahlungsintensitiiten realisiert werden kénnen
und dafl man aus praktischen Griinden auf wenige Felder beschrinkt ist. Es wird gezeigt,
daf} in den meisten Fillen sieben oder neun Strahlenfelder ausreichend sind und daf die
Verwendung von mehr Feldern nicht zu klinisch signifikanten Verbesserungen fiihrt.
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Die wichtigsten Methoden der Bildrekonstruktion, niimlich die gefilterte Riickprojek-
tion und die iterative Rekonstruktionstechnik, werden in der CT alternativ eingesetzt. In
der vorliegenden Anwendung werden diese Methoden dagegen quasi "symbiotisch” verwen-
det. Die gefilterte Riickprojektion, die hier als gefilterte Projektion bezeichnet wird, dient
dabei zur schnellen Bestimmung eines Startwertes fiir die Modulationsprofile. Diese Start-
profile werden durch ein iteratives Verfahren, das der iterativen Rekonstruktionstechnik
entspricht, weiter optimiert. Durch die Einfithrung von Straffunktionen ist es erstmalig

moglich, medizinisch indizierte Nebenbedingungen adiquat zu beriicksichtigen.

Das iterative Optimierungsverfahren basiert auf einem Algorithmus zur dreidimensio-
nalen Dosisberechnung. Ein weiterer Schwerpunkt dieser Arbeit ist daher die Entwicklung
eines solchen Algorithmus fiir intensititsmodulierte Strahlenfelder. Mit konventionellen
D051sberechnungsalgonthmen kénnen Modulationen nicht angemessen beriicksichtigt wer-
den. Zur Uberprufung des neu entwickelten Verfahrens wird ein erster Vergleich der damit
berechneten Dosis mit gemessenen Daten durchgefiihrt.

Die hier vorgestellten Methoden erlauben die direkte Bestimmung der Bestrahlungs-
parameter ohne das heute iibliche "trial and error”-Verfahren. Dariiber hinaus kénnen
Dosisverteilungen erzeugt werden, die auch mit den aufwendigsten konventionellen Be-
strahlungstechniken kaum realisierbar sind. Dies sind insbesondere solche mit ausgedehn-
ten konkaven Bereichen. Einige Beispiele dieser Art werden dargestellt.
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Tabellen zur Dosisberechnung

VI Anhang
A1 Tabellen zur Dosisberechnung
Tiefe Feldradius in c¢cm
in cm 1] 2| 3| 4| 5| 6| 7| 8| 9|10 12 16| 20
0.5 7114 |19 | 26| 32| 37 43| 48 | 54 | 58 | 67 | 78 | e5
1.0 f 13 1 25 | 37 | 48 | 58 | 66 | 73 | 78 | 84 | 89 | 98 |109 |118
2.0 | 23 | 45 | 64 | 80 | 91 (102 (110 |116 (122 127 [139 [152 |1go
3.0 1 32| 61 | 84 (103 |118 |130 (139 (147 (154 [161 |172 |187 |19s
4.0 | 38 | 71 | 99 |121 (137 |151 [162 [170 |179 |186 |197 |215 |228
5.0 1 41 | 76 (107 |134 |152 |166 |178 (189 |198 (206 |218 |240 255
6.0 | 42 | 80 |114 |141 (160 |176 [190 |201 |211 |219 [234 |257 |27
7.0 | 42 | 81 (115 143 (164 |181 [196 [209 |220 |229 |226 |273 |390
8.0 | 41 | 80 |114 |142 |165 |185 (199 |214 |225 |236 [254 |285 |301
9.0 | 40 | 78 |112 |140 |164 |183 [200 |216 |228 |240 [260 |292 |31
10.0 | 38 | 75 (109 |136 (161 (181 [199 [215 |229 |242 |262 [295 |318
11.0 | 36 | 71 |104 (132 [157 (178 (197 213 (227 (241 |262 |296 |32
12.0 | 35 | 69 | 99 |128 (153 |174 (194 |210 [225 |235 |261 |297 |34
13.0 | 34 | 66 | 95 |124 (149 (170 (190 (207 |223 [237 |260 [298 |325
14.0 | 32 | 63 | 92 |120 (145 168 [186 |204 (220 |235 |258 |297 |32¢
15.0 | 31 | 60 | 89 |116 (140 (162 |182 [200 (216 [231 |255 |295 |32s
16.0 | 30 | 58 | 86 |112 (136 157 [177 |196 |212 |227 |252 [292 |325
17.0 | 29 | 56 | 83 (108 [132 [153 [172 (191 (207 |223 |248 |288 |318
18.0 | 27 | 54 | 80 104 (128 [148 |167 |186 (202 |218 |244 |284 |313
19.0 | 26 | 52 | 77 |101 (124 [144 [162 |181 (197 |213 |239 |280 |309
20.0 | 24 | 49 | 74 | 97 [119 (139 [157 (176 |192 |207 [232 |275 |30s
22.0 | 22 | 44 | 67 | 88 (109 |128 |146 |163 |180 (194 |222 |264 |29=
24.0 | 20 | 40 | 60 | 80 | 99 |118 |136 |152 |168 [182 |208 |252 |281
26.0 | 18 | 36 | 54 | 73 | 91 |108 [125 (142 [156 |170 |196 |236 |26
28.0 | 16 | 32 | 49 | 67 | 83 | 98 |115 |132 |156 [159 |184 |222 |3251
30.0 | 15 | 30 | 45 | 61 | 76 | 89 105 121 (134 l146 170 [208 |23¢

Tab. 1 Streu-Luft-Verhéltnisse fiir %©Co (Werte um den Faktor 1000 iiberhéht). Quelle:
Johns und Cunningham 1983.

Tiefe Seitenlaenge des Feldes in cm
in cm 4 6 10 15 20 25 30 35
3.0 0 0 0 0 0 0 0 0
4.0 20 20 20 20 20 20 20 20
5.0 35 40 40 40 40 40 40 40
6.0 35 45 50 50 50 50 50 50
8.0 40 50 60 65 70 70 70 75
10.0 40 50 65 70 80 85 85 90
15.0 35 50 75 90 [ 100 {110 [120 (130
20.0 35 50 75 95 | 105 |115 [125 |135
25.0 35 50 75 95 | 110 |120 [130 |140
30.0 30 45 70 90 1105 1120 130 [135

Tab. 2 Streu-Maximum-Verhiltnisse fiir 15 MV Bremsstrahlung (Werte um den Faktor
1000 iiberhéht). Quelle: Paul et al. 1983.
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Tiefe Feldradius in cm
in cm 1 2 4 7 10
1 1.030 1.030 1.032 1.033 1.036 1.037 1.042 1.044 1.047 1.050
2 1.001 1.002 1.005 1.006 1.012 1.014 1.024 1.026 1.035 1.038
3 0.964 0.964 0.969 0.970 0.980 0.982 0.997 0.999 1.013 1.016
4 0.922 0.922 0.929 0.929 0.943 0.944 0.964 0.965 0.985 0.987
5 0.877 0.878 0.885 0.886 0.902 0.903 0.927 0.928 0.953 0.953
6 0.832 0.832 0.841 0.841 0.860 0.860 0.889 0.889 0.919 0.917
7 0.787 0.787 0.797 0.797 0.818 0.818 0.850 0.849 0.884 0.879
8 0.742 0.742 0.753 0.753 0.776 0.776 0.811 0.809 0.848 0.842
9 0.700 0.700 0.711 0.711 0.735 0.734 0.773 0.769 0.813 0.804
10 0.659 0.659 0.671 0.671 0.696 0.695 0.736 0.731 0.778 0.767
11 0.619 0.619 0.632 0.632 0.658 0.657 0.700 0.694 0.744 0.731
12 0.582 0.582 0.595 0.595 0.622 0.620 0.665 0.658 0.711 0.697
13 0.547 0.547 0.560 0.560 0.588 0.586 0.632 0.624 0.679 0.663
14 0.514 0.514 0.527 0.527 0.555 0.553 0.600 0.592 0.649 0.631
15 0.482 0.482 0.496 0.495 0.524 0.521 0.570 0.560 0.619 0.600
i6 0.453 0.453 0.466 0.466 0.495 0.492 0.541 0.531 0.591 0.570
17 0.425 0.425 0.439 0.438 0.467 0.464 0.513 0.503 0.564 0.541
18 0.399 0.399 0.412 0.411 0.441 0.437 0.487 0.476 0.538 0.514
19 0.374 0.374 0.388 0.387 0.416 0.412 0.462 0.450 0.513 0.488
20 0.351 0.351 0.364 0.363 0.392 0.389 0.438 0.426 0.490 0.464
21 0.329 0.329 0.343 0.342 0.370 0.366 0.416 0.403 0.467 0.440
22 0.309 0.309 0.322 0.321 0.349 0.345 0.395 0.381 0.446 0.418
23 0.290 0.290 0.303 0.302 0.330 0.325 0.374 0.361 0.425 0.396
24 0.272 0.272 0.284 0.283 0.311 0.307 0.355 0.341 0.406 0.376
25 0.255 0.255 0.267 0.266 0.293 0.289 0.337 0.323 0.387 0.357

Tab. 3 Vergleich von g—-Werten fiir 5°Co Strahlung nach der Schoknecht-Formel (I1/3.4)
(Jeweils linke Spalte) und der Niherungsformel (II/3.7) (rechte Spalte).

Tiefe Feldradius in cm
in cm 1 2 4 7 10
1 0.729 0.729 0.730 0.730 0.731 0.732 0.734 0.735 0.736 0.738
2 0.824 0.825 0.826 0.827 0.829 0.830 0.834 0.836 0.839 0.842
3 0.856 0.856 0.858 0.859 0.863 0.864 0.871 0.872 0.879 0.880
4 0.857 0.857 0.860 0.860 0.867 0.867 0.878 0.878 0.888 0.889
5 0.844 0.844 0.848 0.84s8 0.856 0.856 0.869 0.869 0.882 0.882
6 0.824 0.824 0.829 0.829 0.839 0.839 0.854 0.854 0.870 0.869
7 0.802 0.802 0.808 0.808 0.819 0.819 0.836 0.836 0.854 0.852
8 0.779 0.779 0.785 0.785 0.798 0.798 0.817 0.816 0.837 0.835
9 0.756 0.756 0.763 0.763 0.777 0.776 0.798 0.796 0.820 0.817
10 0.733 0.733 0.740 0.740 0.755 0.755 0.778 0.777 0.802 0.798
11 0.711 0.711 0.719 0.719 0.735 0.734 0.759 0.757 0.785 0.780
12 0.689 0.689 0.698 0.697 0.715 0.714 0.741 0.738 0.768 0.763
13 0.668 0.668 0.677 0.677 0.695 0.694 0.722 0.720 0.751 0.745
14 0.648 0.648 0.657 0.657 0.676 0.675 0.705 0.702 0.735 0.728
15 0.628 0.628 0.638 0.637 0.657 0.656 0.687 0.684 0.719 0.712
16 0.609 0.609 0.619 0.618 0.639 0.638 0.670 0.666 0.703 0.695
17 0.590 0.590 0.600 0.600 0.621 0.620 0.654 0.649 0.688 0.679
18 0.572 0.572 0.583 0.582 0.604 0.603 0.638 0.633 0.673 0.663
19 0.555 0.555 0.566 0.565 0.587 0.586 0.622 0.617 0.658 0.648
20 0.538 0.538 0.549 0.548 0.571 0.569 0.607 0.601 0.644 0.633
21 0.522 0.521 0.533 0.532 0.555 0.554 0.592 0.586 0.630 0.618
22 0.506 0.505 0.517 0.516 0.540 0.538 0.577 0.571 0.616 0.603
23 0.490 0.490 0.502 0.501 0.525 0.523 0.563 0.556 0.603 0.589
24 0.475 0.475 0.487 0.486 0.511 0.508 0.549 0.542 0.590 0.575
25 0.461 0.461 0.472 0.472 0.497 0.49%94 0.535 0.528 0.577 0.562

Tab. 4 Entsprechende Werte fiir 15 MV Bremsstrahlung
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